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RÉSUMÉ 
 
L’hypercyphose est une déformation de la colonne vertébrale qui se manifeste à travers un dos 
rond et une augmentation de la courbure thoracique (cyphose thoracique > 40°) qui peut 
nécessiter un traitement chirurgical si la déformation est très sévère et rigide. Dans le contexte de 
la chirurgie d’instrumentation, les ostéotomies de la colonne vertébrale sont des techniques 
chirurgicales qui prévoient une résection plus ou moins extensive des éléments osseux et 
ligamentaires afin d’augmenter la flexibilité du rachis et de permettre la correction des 
déformations cyphotiques. Les ostéotomies peuvent être classifiées sur la base de la résection 
osseuse requise et sur leur potentiel de correction. Parmi les différents types, l’ostéotomie de 
Ponte (OP) prévoit l’ablation des éléments du complexe ligamentaire postérieur et une 
facetectomie bilatérale et permet une correction limitée, allant de 5° à 15° par niveau. Cependant, 
l’OP est rarement utilisée sur un niveau isolé et elle est plus souvent réalisée sur plusieurs unités 
fonctionnelles adjacentes. L’ostéotomie de soustraction pédiculaire (OSP) requiert l’enlèvement 
des éléments osseux de la colonne postérieure et des pédicules ainsi que d’un coin d’os du corps 
vertébral. Dépendamment de la résection osseuse réalisée et de la région du rachis ostéotomisée, 
on peut atteindre une correction de 25° avec une OSP thoracique et de 35° avec une OSP 
lombaire. Nonobstant l’efficacité de ces techniques, des études cliniques ont montré qu’en 
présence d’une ostéotomie, le risque de complications augmente de façon significative, incluant 
le bris des tiges et l’arrachement de vis. Malgré un grand nombre de publications cliniques, un 
nombre très limité de publications a abordé la biomécanique tridimensionnelle des ostéotomies 
dans le but de diminuer leur échec. 
Cette étude vise donc à analyser et comparer la biomécanique tridimensionnelle d’ostéotomies de 
Ponte et de soustraction pédiculaire pour le traitement chirurgical des déformations cyphotiques 
de la colonne vertébrale. En particulier, la question de recherche à la quelle ce projet de recherche 
veut répondre est la suivante: “Quelle stratégie avec ostéotomies de Ponte ou de soustraction 
pédiculaire permet de minimiser les efforts sur l’instrumentation et maximiser la stabilité (forces 
de compression) dans la colonne vertébrale au niveau du site d’ostéotomie?”. 
Dans un premier temps, un modèle biomécanique multi-corps flexible personnalisé de la colonne 
vertébrale et du bassin de sept cas chirurgicaux (cyphose thoracique > 70°) avec un diagnostic de 
vii 
 
maladie de Scheuermann ou de cyphose post-laminectomie a été développé. Par la suite, les 
ostéotomies de Ponte et de soustraction pédiculaire ont été modélisées avec une double fonction: 
biomécanique (réduction de la raideur des structures intervertébrales suite à l’ostéotomie) et 
géométrique (modification de la topologie afin de représenter le changement de la géométrie au 
niveau de l’unité fonctionnelle ostéotomisée). 
Dans un second temps, trois stratégies chirurgicales avec ces deux types d’ostéotomies ont été 
conçues en fixant le nombre de niveaux ostéotomisés: un pour l’ostéotomie de soustraction 
pédiculaire et trois ou six pour l’ostéotomie de Ponte. Après, les stratégies ont été simulées pour 
chacun de sept cas sélectionnés et la résection osseuse a été variée à travers un processus itératif 
afin d’obtenir une différence maximale entre la cyphose thoracique postopératoire réelle et celle 
simulée de 5° en valeur absolue. Enfin, les trois stratégies chirurgicales avec ostéotomies ont été 
comparées sur la base de trois paramètres biomécaniques: la force de compression vertébrale 
(force en direction verticale descendante et perpendiculaire au plateau supérieur de la vertèbre 
supérieure ostéotomisée), la force à l’interface implant-vertèbre et le moment interne des tiges. 
Toutes ces variables ont été mesurées un niveau des six unités fonctionnelles de la stratégie avec 
six OP (ci-après nommé "site d’ostéotomie"). Une analyse de la variance (test ANOVA pour des 
mesures répétées) a été utilisée par la suite pour analyser les données issues des simulations. 
Pour chaque cas, la différence maximale entre la cyphose thoracique postopératoire et celle 
simulée ne dépassait pas les 5°, seuil défini par la variabilité intra- et inter-observateur pour des 
mesures radiographiques. Les forces maximales à l’interface implant-vertèbre et les moments 
maximaux dans les tiges ont été relevés au niveau du site d’ostéotomie pour les trois stratégies 
d’ostéotomie dans 60% et 81% des cas respectivement. L’analyse des valeurs moyennes et 
maximales de la force à l’interface implant-vertèbre et du moment interne des tiges n’a cependant 
pas donné de différences significatives ni de tendance entre les trois stratégies d’ostéotomie pour 
les sept cas de l’étude. Quant à la distribution de la force de compression vertébrale dans le site 
d’ostéotomie, une différence significative a été trouvée entre chaque stratégie. La stratégie avec 
trois ostéotomies de Ponte augmentait le niveau moyen de cette force de 42% et 20% par rapport 
aux stratégies avec une OSP et six OP, respectivement. De plus, cette dernière produisait une 
augmentation d’efforts d’environ 18% par rapport à la stratégie avec une seule OSP. Enfin, une 
analyse de sensibilité a été réalisée pour déterminer l’effet de l’incertitude caractérisant la valeur 
de certains paramètres sur les résultats et les conclusions de la présente étude. Les variables 
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concernées étaient le cintrage des tiges (± 10°), la position (± 3mm) et l’orientation (± 5°) des 
implants et la réduction de la raideur des structures intervertébrales aux niveaux ostéotomisés (± 
25% de la valeur initiale). En moyenne, ces nouvelles configurations ont donné les mêmes 
valeurs de cyphose thoracique par rapport aux simulations initiales et produit des niveaux d’effort 
plus élevés, mais sur une base d’analyse relative elles n’ont pas changé les conclusions de 
l’étude. 
Ce travail constitue une contribution originale car il s’agit de la première étude du genre à avoir 
modélisé et simulé une chirurgie de la colonne vertébrale avec ostéotomies sur un modèle 
personnalisé du rachis. Cependant, un seul type d’instrumentation a été testé pour chaque patient 
et il serait pertinent d’analyser dans une étude subséquente l’influence du matériel et du diamètre 
des tiges ainsi que de différents types d’implants. De plus, seulement la position debout a été 
investiguée et il faudrait éventuellement étudier l’effet des mouvements fonctionnels. Enfin, les 
forces musculaires, qui contribuent à donner stabilité au rachis, n’ont pas été modélisées et il 
faudrait les inclure dans le modèle car elles peuvent influencer la répartition des charges entre la 
colonne vertébrale et l’instrumentation. Malgré les limites et les approximations, le modèle multi-
corps flexible développé a permis de reproduire correctement la correction engendrée lors de la 
chirurgie d’instrumentation avec ostéotomies. La présente étude a montré que les trois stratégies 
avec ostéotomies de Ponte et de soustraction pédiculaire produisent des efforts équivalents sur 
l’instrumentation, mais impliquent différentes distributions des charges de compression 
vertébrale, l’OSP étant la technique caractérisée par les efforts intervertébraux les plus faibles. 
Afin d’accroître les connaissances de la biomécanique du rachis instrumenté en présence 
d’ostéotomies, il faudrait poursuivre cette étude pour analyser l’effet des chargements 
fonctionnels, mais aussi de différents types d’implants ainsi que du matériel et diamètre des tiges. 
 
Mots-clés 
Cyphose, instrumentation spinale, maladie de Scheuermann, modélisation biomécanique, 
ostéotomie de Ponte, ostéotomie de soustraction pédiculaire 
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ABSTRACT 
 
Hyperkyphosis is a spinal deformation, which manifests itself through a round back and an 
increase in the thoracic curvature (thoracic kyphosis > 40°). It may need surgical treatment if the 
deformation is severe and rigid. In the context of instrumentation surgery, spinal osteotomies are 
surgical techniques that require different extents of bone and ligament removal to both increase 
the flexibility of the spine and allow correction of kyphotic deformities. Spinal osteotomies are 
classified on the basis of the resection they require and the relative correction potential. Among 
the different types, the Ponte osteotomy (PO) involves the ablation of the ligaments of the 
posterior complex and a bilateral facetectomy. It allows a limited amount of correction, ranging 
from 5° to 15° per level. Nevertheless, this kind of osteotomy is rarely used on a single level and 
it is more often applied to multiple adjacent vertebrae, thus allowing a greater correction. The 
pedicle subtraction osteotomy (PSO) is another type of osteotomy requiring the removal of the 
bony and ligamentous elements belonging to the posterior column, both pedicles and a wedge of 
bone from the vertebral body of the osteotomized vertebra. Depending on the resection and spinal 
region, the achievable correction ranges from 25° (thoracic PSO) to 35° (lumbar PSO). Despite 
the efficacy of these techniques, clinical studies have shown that the complication rate, including 
instrumentation failure and screw loosening, significantly increases when osteotomies are 
performed. Several clinical publications have investigated this topic, but very few have studied 
the 3D biomechanics of osteotomies in order to decrease their failure rate. 
Therefore, the objective of this study is to analyze and compare the 3D biomechanics of Ponte 
and pedicle subtraction osteotomies for the surgical treatment of kyphotic deformities. This 
project aims to answer to the following research question: “Which surgical strategy with Ponte or 
pedicle subtraction osteotomies allows minimizing the efforts in the instrumentation and 
increasing the stability (vertebral compressive force) at the osteotomy site after surgical 
correction of kyphotic deformities?”. 
Initially, a flexible multi-body model of the vertebral column and the pelvis, personalized from 
the data of seven hyperkyphotic cases (thoracic kyphosis > 70°) diagnosed with Scheuermann’s 
disease or post-laminectomy kyphosis, was developed. Subsequently, the Ponte and pedicle 
subtraction osteotomies were modeled based on their double function: mechanical (reduction of 
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the intervertebral structures stiffness due to the osteotomy) and geometrical (modification of the 
vertebral topology to represent the changes in the geometry of the osteotomized functional units). 
In a second time, three surgical strategies including the two osteotomies were conceived fixing 
the number of osteotomized levels: one for the PSO and three or six for multiple PO. After, the 
three strategies were simulated for each selected case and the bony resection varied through an 
iterative process in order to obtain a maximum difference of ± 5° between the actual 
postoperative thoracic kyphosis and the simulated one. The strategies with osteotomies were then 
compared on the basis of three biomechanical parameters: the vertebral compressive force 
(downward force perpendicular to the endplate of the superior osteotomized vertebra), the 
resultant force at the implant-vertebra interface both sides and the resultant internal moment in 
the two rods. The three aforementioned variables were measured at the six functional units (seven 
vertebrae) of the six PO strategy (hereinafter called "osteotomy site"). A variance analysis 
(repeated measures ANOVA test) was used to analyze the data. 
For every case, the maximum difference between the postoperative thoracic kyphosis and the 
simulated one didn’t exceed 5°, threshold value defined by the intra- and inter-observer 
variability documented for radiographic measures. A generalized increase of effort was noticed at 
the osteotomy site for the three strategies. In particular, the maximum found at the osteotomized 
levels was coincident with the overall maximum in 60% of the simulations for the implant-
vertebra force and 81% for the rod moment. Nevertheless, the analysis of the average and 
maximum values of the implant-vertebra force and the rod moment didn’t reveal any statistical 
difference for either variable and no strategy-related trend was found when plotting the results for 
every case. For what concerns the distribution of the vertebral compressive force at the osteotomy 
site, significant variations were found among each pair of surgical strategies. In fact, the 3 PO 
strategy increased this force by 42% and 20% with respect to the PSO and 6 PO ones. The 6 PO 
increased it by 18% compared to the PSO. Lastly, a sensitivity study was performed to assess the 
effect that the variability of certain parameters could have on the results and conclusions of this 
study. In particular, the three investigated parameters were the rods curvature (± 10°), the 
implants position (± 3 mm) and orientation (± 5°) and the reduction of intervertebral stiffness at 
the osteotomized levels (± 25% of the initial value). On average, the tested configurations gave 
the same values of thoracic kyphosis compared to the initial simulations. They also produced 
higher levels of loads, but didn’t change the conclusions of the study. 
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The present work represents an original contribution because it’s the first study of this type to 
have biomechanically modeled and simulated a spinal surgery with osteotomies using a 
personalized model of the spine. Nevertheless, only one type of instrumentation was tested for 
every patient and it would be pertinent to analyze the influence of rods material and diameter as 
well as different types of implants. Moreover, the model was evaluated only in the upright 
position under gravitational forces and the effect of functional loadings was not investigated. 
Lastly, the muscular forces, which contribute to the stability of the spine, weren’t modeled and 
they should be included because they may influence the charge repartition between the spine and 
instrumentation. Despite the limits and approximations, the developed flexible multi-body model 
allowed reproducing the postoperative correction given by the osteotomies and the surgical 
procedure. This study has shown that the three alternative strategies with PO and PSO produced 
the same amount of effort in the instrumentation, but varied the distribution of the vertebral 
compressive charges (the PSO being the technique that generated the least intervertebral efforts). 
To further improve the knowledge of osteotomies biomechanics within the instrumented spine, 
other elements should be added to the analysis such as the effect of functional loadings, different 
implants types as well as materials and diameters of rods. 
 
Keywords 
Biomechanical modeling, kyphosis, Ponte osteotomy, pedicle subtraction osteotomy, 
Scheuermann’s disease, spinal instrumentation 
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INTRODUCTION 
 
La cyphose est une déformation du rachis dans le plan sagittal qui se manifeste par un dos rond 
(Yaman & Dalbayrak, 2014). Une cyphose thoracique considérée normale mesure entre 20° et 
40° (Fon, Pitt, & Thies, 1980; Shelton, 2007). En dessous de 20° on parle d’hypocyphose et en 
dessus de 40° d’hypercyphose. Différentes étiologies existent: on parle de cyphose congénitale 
quand il y a une déformation des vertèbres présente avant la naissance (Winter, Moe, & Wang, 
1973). De plus, la cyphose est dite neuromusculaire quand elle est due à des neuropathies ou 
myélopathies, post-traumatique quand elle apparaît suite à un traumatisme de la colonne 
vertébrale ou, encore, iatrogénique, lorsque le traitement (souvent chirurgical) entraine lui-même 
une cyphose (Yaman & Dalbayrak, 2014). Parmi les iatrogéniques, il y a la cyphose post-
laminectomie qui se développe suite à des laminectomies pratiquées de façon extensive (De 
Jonge et al., 2005). La cyphose de Scheuermann se manifeste par un développement anormal 
pendant l’adolescence et elle est associée à une cunéiformisation des plusieurs vertèbres 
adjacentes (Lowe, 1990; Palazzo, Sailhan, & Revel, 2014; Scheuermann, 1920; Sorensen, 1964; 
Wenger & Frick, 1999). 
L’incidence de ce dernier type de cyphose varie de 1% à 8% de la population et les garçons sont 
généralement plus affectés que les filles selon un rapport qui peut aller jusqu’à 7:1 (Yaman & 
Dalbayrak, 2014). Un traitement chirurgical de la cyphose de Scheuermann est envisagé lorsque 
la courbure thoracique dépasse les 75° et si la déformation est très rigide (Palazzo et al., 2014). 
Historiquement, deux approches sont possibles: une chirurgie avec approche antérieure suivie par 
une postérieure (Lim et al., 2004) ou un traitement chirurgical uniquement postérieur qui utilise 
les ostéotomies de la colonne vertébrale pour augmenter la flexibilité du rachis et réaliser la 
correction de la déformation conjointement à l’instrumentation spinale (Geck, Macagno, Ponte, 
& Shufflebarger, 2007; Ponte, 2003; Ponte, Vero, & Siccardi, 1984). En particulier, ces deux 
approches ont été comparées par différents auteurs pour évaluer la nécessité d’une chirurgie 
antérieure. Il a été conclu qu’une approche uniquement postérieure peut atteindre le même niveau 
de correction (Johnston, Elerson, & Dagher, 2005) et produit moins de complications en 
postopératoire (Lee et al., 2006) par rapport à celle antérieure et postérieure. 
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L’instrumentation spinale pour la correction des déformations cyphotiques de la colonne 
vertébrale a beaucoup évolué au cours des dernières décennies. La première instrumentation 
utilisée était celle de Harrington, introduite dans les années 1960 (Harrington, 1962). Même si 
elle a constitué le premier support interne pour l’arthrodèse après chirurgie spinale, un nombre 
élevé de complications a été reporté dans la littérature (Bradford, Moe, Montalvo, & Winter, 
1975). Elle a été remplacée par l’instrumentation de Luque à laquelle on doit l’introduction du 
concept de correction multisegmentaire qui prévoit un ancrage sur chaque vertèbre (Luque, 
1982). Enfin, toujours dans les années 1980, cette instrumentation a évolué en celle de Cotrel-
Dubousset, constituée des tiges métalliques attachées aux vertèbres à travers des crochets (Cotrel, 
Dubousset, & Guillaumat, 1988). Depuis, les technologies d’instrumentation ont beaucoup 
évolué et l’instrumentation plus utilisée aujourd’hui est celle multisegmentaire. Elle est 
constituée des tiges métalliques et de différents types d’implants, tels que les vis pédiculaires et 
les crochets, pour l’ancrage sur les vertèbres. Elle est utilisée pour corriger tant les déformations 
scoliotiques quant celles cyphotiques, comme la maladie de Scheuermann (Lim et al., 2004; 
Papagelopoulos, Klassen, Peterson, & Dekutoski, 2001) et la cyphose post-laminectomie (De 
Jonge et al., 2005). Le protocole chirurgical pour la correction des déformations cyphotiques 
prévoit souvent des ostéotomies de la colonne vertébrale lorsque les déformations sont très 
importantes et rigides (Diebo, Liu, Lafage, & Schwab, 2014; Enercan et al., 2013; Gill, Levin, 
Burd, & Longley, 2008). 
En général, l’ostéotomie est définie comme une résection des structures osseuses, incluant aussi 
l’ablation des ligaments attachés. Plusieurs types d’ostéotomies de la colonne vertébrale existent, 
mais les trois principales sont: l’ostéotomie de Ponte (OP) et celle de Smith-Petersen, 
l’ostéotomie de soustraction pédiculaire (OSP) et la résection de la colonne vertébrale (RCV). 
Les deux premiers ne touchent pas le corps vertébral et prévoient une résection plus ou moins 
extensive (Ponte et Smith-Petersen) des éléments osseux postérieurs (facettes) ainsi que 
l’ablation des éléments formant le complexe ligamentaire postérieur (Schwab, F. et al., 2014). La 
correction obtenue par niveau varie entre 5° et 15°, dépendamment de la résection osseuse 
effectuée (Geck et al., 2007; Smith-Petersen, Larson, & Aufranc, 1945). L’ostéotomie de 
soustraction pédiculaire augmente la correction par niveau à 25° (OSP thoracique) ou 35° (OSP 
lombaire) en enlevant un coin d’os du corps vertébral (Bridwell, 2006; Thomasen, 1985). Enfin, 
la résection de la colonne vertébrale consiste en l’enlèvement d’une ou plusieurs vertèbres, elle 
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est utilisée pour des déformations très importantes et elle peut atteindre une correction bien 
supérieure à celle des autres ostéotomies présentées ci-haut (Lenke, Sides, Koester, Hensley, & 
Blanke, 2010). 
Nonobstant les ostéotomies soient très efficaces pour corriger les déformations de la colonne 
vertébrale, leur utilisation est liée à une augmentation du nombre de complications en 
postopératoire par rapport aux cas chirurgicaux qui ne subissent pas d’ostéotomies (Smith et al., 
2011). De plus, la fréquence et la nature de ces complications varient selon le type d’ostéotomie. 
En particulier, celles rapportées pour l’ostéotomie de Ponte sont la cyphose jonctionnelle 
proximale (incidence variant de 6% à 27%) et distale (6%) (Geck et al., 2007) et la pseudarthrose 
avec défaillance de l’instrumentation (3.7%) (Johnston et al., 2005). En général, le taux de 
complications postopératoires est plus élevé pour l’ostéotomie de soustraction pédiculaire 
(39.1%) par rapport à celles de Ponte ou de Smith-Petersen (28.1%) (Smith et al., 2011). Parmi 
toutes les complications possibles d’une ostéotomie de soustraction pédiculaire, le taux de 
rupture des tiges publié dans la littérature peut atteindre 28.6% (Berjano et al., 2013). De plus, 
une étude a enregistré des taux différents selon le matériel des tiges (Smith, Shaffrey, et al., 
2012): en fait, le titane produirait plus de ruptures (25%) par rapport à l’acier inoxydable (17%) 
et au cobalt chrome (7%). Une autre étude a testé l’influence du cintrage des tiges sur la durée de 
vie en fatigue de l’instrumentation pour l’ostéotomie de soustraction pédiculaire pratiquée au 
niveau lombaire (Tang et al., 2013). En particulier, la résistance des tiges diminuait 
proportionnellement à l’augmentation du cintrage. Enfin, une étude clinique (Cho, Bridwell, 
Lenke, Berra, & Baldus, 2005) a comparé l’effet d’effectuer une seule ostéotomie de soustraction 
pédiculaire et trois (ou plus) ostéotomies de Smith-Petersen. Les deux types d’ostéotomies 
fournissaient une correction équivalente (1° de différence). Cependant, le groupe ayant subi des 
ostéotomies de Smith-Petersen multiples a eu besoin d’un plus grand nombre de procédures de 
fusion antérieure (87% vs. 39%). 
En ce qui concerne les études biomécaniques qui analysent l’effet des ostéotomies sur la colonne 
vertébrale ou sur l’instrumentation spinale, elles se concentrent surtout sur l’augmentation de la 
flexibilité qui se produit suite à l’utilisation des ostéotomies sur un ou plusieurs niveaux. En 
particulier, une étude a comparé, à travers des essais expérimentaux, l’effet de réaliser une seule 
ostéotomie de Smith-Petersen (avec rupture du ligament longitudinal antérieur) et une ostéotomie 
de soustraction pédiculaire au niveau de C7 sur l’augmentation de la flexibilité (Scheer et al., 
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2011). Les auteurs ont trouvé que la technique qui créait plus de déstabilisation au niveau des 
mouvements de flexion et extension était celle de Smith-Petersen. Une autre étude a testé des 
segments vertébraux thoraciques avec multiples ostéotomies de Ponte (Sangiorgio et al., 2013). 
La flexibilité du bloc cadavérique augmentait proportionnellement avec le nombre de segments 
ostéotomisés. Les mouvements les plus influencés par cette augmentation de flexibilité étaient 
ceux de flexion/extension et de rotation axiale. Plus récemment, une étude biomécanique des 
segments lombaires et du bassin a simulé différents types d’implants et stades de dégénérescence 
des disques intervertébraux en présence d’une ostéotomie de soustraction pédiculaire au niveau 
de L4 (Charosky, Moreno, & Maxy, 2014). L’instabilité augmentait si les structures adjacentes à 
l’ostéotomie étaient dégénérées. Elle se manifestait surtout dans le plan transverse. De plus, 
l’utilisation des vis mono-axiales et d’un cintrage des tiges plus élevé créait une augmentation 
sensible des contraintes dans le site d’ostéotomie. À la lumière de ce qui a été publié, on peut 
constater que les effets biomécaniques des ostéotomies de Ponte et de soustraction pédiculaire sur 
la colonne vertébrale entière et en présence des charges gravitationnelles n’ont pas été étudiés 
d’une façon systématique. 
C’est pour cette raison que la présente étude a comme objectif d’analyser et de comparer la 
biomécanique tridimensionnelle d’ostéotomies de Ponte et de soustraction pédiculaire pour le 
traitement chirurgical des déformations cyphotiques de la colonne vertébrale. 
Le premier chapitre de ce mémoire présente une introduction à l’anatomie descriptive et 
fonctionnelle du rachis sain, aux déformations tridimensionnelles de la colonne vertébrale 
(scoliose et cyphose) et à leur évaluation. Par la suite, le traitement des déformations cyphotiques 
par chirurgie d’instrumentation postérieure et ostéotomies de la colonne vertébrale est décrit de 
manière détaillée. Cette partie du mémoire se conclut avec la description des méthodes de 
reconstruction tridimensionnelle du rachis et des modèles qui existent pour simuler une chirurgie 
avec instrumentation et fusion de la colonne vertébrale. Le second chapitre contient une section 
qui résume la problématique et présente l’objectif général, la question de recherche et les 
objectifs spécifiques de cette étude. Les deux sections qui suivent présentent les matériels et 
méthodes et les résultats de l’étude. Le troisième chapitre rapporte des résultats complémentaires 
issus d’une étude de sensibilité effectuée sur un patient de la cohorte pour évaluer l’effet de la 
variabilité de certains paramètres sur les résultats du chapitre précèdent. Enfin, un chapitre de 
discussion générale et une conclusion avec des recommandations qui se réfèrent à l’ensemble des 
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résultats obtenus terminent ce mémoire. Les annexes présentent un article scientifique qui fait 
une synthèse de tout le travail et les radiographies postéro-antérieures et latérales, pré- et 
postopératoires, des sept cas chirurgicaux de l’étude. 
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CHAPITRE 1 REVUE DES CONNAISSANCES 
 
1.1 Anatomie descriptive et fonctionnelle du rachis sain 
 
La présente section contient les notions essentielles pour la compréhension de l’anatomie 
descriptive (description de chaque partie de l’organisme, incluant sa position et son orientation) 
et fonctionnelle (relation entre la forme et la fonction d’une partie de l’organisme) de la colonne 
vertébrale. Les concepts discutés ci-dessous font principalement référence aux trois ouvrages 
suivants: (Drake, Vogl, & Mitchell, 2005; Kapandji, 1979; Thompson & Netter, 2008). 
 
Figure 1.1: Squelette humain (gauche) et colonne vertébrale (droite), images adaptées de 
(Martino, 2011) 
 
La colonne vertébrale représente l’axe du tronc et de l’ensemble du corps (Figure 1.1 gauche). 
Elle est conventionnellement subdivisée en quatre parties (Figure 1.1 droite): la région cervicale 
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(7 vertèbres, de C1 à C7) qui supporte le crâne, la région thoracique (12 vertèbres, de T1 à T12) 
qui occupe une position centrale et constitue une connexion pour les côtes et les membres 
supérieurs, la région lombaire (5 vertèbres, de L1 à L5), plus massive en raison du fait qu’elle 
supporte le poids de toute la partie supérieure, et enfin, la région du bassin qui inclut le sacrum (5 
vertèbres fusionnées, de S1 à S5) et le coccyx (de 3 à 4 vertèbres, de Co1 à Co3 ou Co4) et qui 
permet la transmission des charges vers les membres inférieurs à travers la liaison sacro-iliaque. 
Le rachis a trois fonctions principales: support, mobilité et protection. Premièrement, il constitue 
le support de la partie moyenne et haute du corps et sa différente morphologie et taille selon la 
direction cranio-caudale reflète cette fonction. Deuxièmement, en raison d’un compromis entre 
rigidité et souplesse, le rachis donne sa mobilité au tronc et ses différentes parties. Les régions 
thoracique et lombaire en premier, permettent une série de mouvements dans l’espace. Afin de 
mieux caractériser ces mouvements, le corps humain est encadré dans un système de référence 
global qui le subdivise en deux parties d’égale masse selon trois plans: le plan coronal (ou 
frontal) en suivant la direction de l’axe postéro-antérieur (Figure 1.2 a), le plan transverse 
caractérisé par l’axe vertical ascendant (Figure 1.2 b) et le plan sagittal déterminé par l’axe 
médio-latéral (Figure 1.2 c). 
 
Figure 1.2: Plan coronal (a), plan transverse (b) et plan sagittal (c) 
(Images libres du droit d’auteur, adaptées de Wikimedia Commons) 
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En suivant le système de référence qui vient d’être illustré, la mobilité du rachis permet les 
mouvements physiologiques suivants (Figure 1.3): l’inflexion latérale droite et gauche (rotation 
positive et négative autour de l’axe postéro-antérieur, Figure 1.3 a), la torsion droite et gauche 
(rotation positive et négative autour de l’axe vertical ascendant, Figure 1.3 b) et enfin, la flexion 
(rotation positive autour de l’axe médio-latéral, Figure 1.3 c) et extension (rotation négative 
autour de l’axe médio-latéral, Figure 1.3 c). 
 
Figure 1.3: Mouvements physiologiques dans l’espace, image adaptée de (Martino, 2011)  
 
La troisième fonction fondamentale du rachis est celle de protéger, grâce au canal médullaire, la 
moelle épinière qui est responsable de la transmission des signaux nerveux (Figure 1.4). 
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Figure 1.4: Canal médullaire et moelle épinière 
(Image libre du droit d’auteur, adaptée de Wikimedia Commons) 
 
Quand on regarde un rachis sain, il apparaît rectiligne dans le plan coronal, tandis qu’il présente 
des courbures physiologiques alternées dans le plan sagittal (Figure 1.1 droite). En particulier, la 
région cervicale et la région lombaire présentent deux courbures lordotiques (concavité vers 
l’arrière), qui sont contrebalancées par autant de courbures cyphotiques (concavité vers l’avant) 
du rachis thoracique et sacral. Ces courbures sont issues du passage de la position quadrupède à 
celle bipède (Le Huec, Saddiki, Franke, Rigal, & Aunoble, 2011) et garantissent une résistance 
aux charges de compression axiale dix fois supérieure à une colonne droite (Kapandji, 1979). 
Quant aux différences régionales entre les vertèbres, elles répondent aux trois fonctions 
principales de la colonne vertébrale qui ont été décrites ci-haut: support du poids, mobilité du 
tronc et protection de la transmission des signaux nerveux. Pour la première de ces fonctions, les 
vertèbres deviennent de plus en plus massives du haut vers le bas pour supporter un poids 
croissant en direction cranio-caudale. En ce qui concerne la mobilité des segments vertébraux, la 
morphologie des processus articulaires supérieurs et inférieurs varie (Figures 1.5 et 1.6), en 
particulier de la région thoracique à celle lombaire, privilégiant les mouvements de rotation dans 
un cas et de flexion/extension dans l’autre. Enfin, le canal vertébral devient de plus en plus ovale 
et l’espace entre les arcs vertébraux en arrière augmente du haut vers le bas (Figures 1.5 et 1.6), 
en suivant les changements morphologiques de la moelle épinière. 
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Figure 1.5: Vertèbre thoracique en vue latérale (a) et supérieure (b) 
(Images libres du droit d’auteur, adaptées de Wikimedia Commons) 
 
 
Figure 1.6: Vertèbre lombaire en vue latérale (a) et supérieure (b) 
(Images libres du droit d’auteur, adaptées de Wikimedia Commons) 
 
En ce qui concerne les éléments osseux qui constituent une vertèbre, la majorité de la masse se 
concentre au niveau du corps vertébral, tandis que les parties restantes forment l’arc vertébral. 
Le corps vertébral est constitué d’os spongieux, entouré par l’os cortical qui forme les plateaux 
vertébraux supérieur et inférieur. Outre une différence liée au poids qui augmente en direction 
cranio-caudale, le corps vertébral des vertèbres thoraciques (de T1 à T9) présente, dans sa partie 
postérieure, deux facettes articulaires costales supérieures et inférieures qui servent à 
l’articulation de la tête des côtes de ce niveau et celle des côtes du niveau en dessous. Au niveau 
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des trois dernières vertèbres thoraciques (T10, T11 et T12), ces facettes articulaires costales 
fusionnent de chaque côté et n’apparaissent plus dans le corps vertébral, mais dans l’arc 
vertébral. Au niveau du corps vertébral, les vertèbres s’articulent les unes avec les autres par 
l’intermédiaire de deux couches de cartilage hyalin et d’un disque interposé. 
 
Figure 1.7: Coupe sagittale de la colonne ligamentaire 
(Image libre du droit d’auteur, adaptée de Wikimedia Commons) 
 
Le disque intervertébral (Figure 1.7 a) est composé de deux parties: le nucléus pulposus, structure 
gélatineuse qui absorbe les charges axiales transmises par les vertèbres, et l’anneau fibreux, situé 
autour du nucleus et formé par des couches fibreuses concentriques dont l’orientation est 
verticale à l’extérieur et presque horizontale à l’interface avec le nucléus. Même pour le disque, 
des différences existent dépendamment de la région du tronc considérée: en particulier, au niveau 
lombaire, sa hauteur est maximale, allant jusqu’à 9 mm, tandis que la hauteur maximale atteinte 
dans la région thoracique est d’environ 5 mm. En réalité, la mobilité d’une vertèbre par rapport à 
celle adjacente n’est pas seulement fonction de cette hauteur, mais aussi et surtout du rapport 
entre l’épaisseur du disque intervertébral et celle du corps vertébral: en particulier, ce rapport est 
majeur au niveau du rachis lombaire (1/3) par rapport au rachis thoracique (1/5), témoignant une 
mobilité majeure du premier par rapport au second qui est rigidifié d’avantage par la présence de 
la cage thoracique. 
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Les côtes sont des parties osseuses séparées dans la seule région dorsale. Elles s’articulent avec le 
corps vertébral de T1 à T9 grâce à des facettes articulaires costales supérieures et inférieures, 
tandis qu’au niveau de T10, T11 et T12, une seule facette articulaire costale de chaque côté 
permet l’articulation avec les pédicules. Enfin, toutes les côtes s’articulent aussi avec les 
processus transverses grâce aux facettes articulaires costales transversaires. 
La partie postérieure du corps vertébral forme la paroi antérieure du foramen vertébral, tandis que 
les pédicules (Figure 1.7 b) et les lames (Figure 1.7 c), appartenant à l’arc vertébral, constituent 
respectivement les parois latérale et postérieure de ce canal. Les processus transversaires 
originent de la jonction entre la lame et le pédicule de chaque côté, tandis que l’apophyse 
épineuse (ou processus épineux) naît de l’union des lames postérieurement (Figures 1.5 et 1.6 et 
Figure 1.7 d). 
Les processus inférieurs et supérieurs de chaque vertèbre forment des articulations synoviales, 
appelées aussi articulations zygapophysaires, avec les processus supérieurs et inférieurs des 
vertèbres adjacentes. À nouveau, des grandes différences existent entre une articulation 
zygapophysaire thoracique et lombaire. Dans le premier cas, les facettes ont une forme semi-
circulaire et permettent les mouvements de rotation (Figure 1.5), tandis que dans le deuxième les 
facettes ont une orientation sagittale qui privilégie les mouvements de flexion/extension, 
empêchant la rotation (Figure 1.6). De plus, associés à ces mouvements classifiés comme 
primaires, d’autres mouvements (secondaires) peuvent avoir lieu, générant ce qu’on appelle des 
"couplages" (Gardner-Morse & Stokes, 2004; Panjabi, Brand, & White, 1976; Panjabi, Oxland, 
Yamamoto, & Crisco, 1994; Schultz, Warwick, Berkson, & Nachemson, 1979). La torsion 
(mouvement secondaire) qui apparaît suite à une inflexion latérale (mouvement primaire) est un 
exemple classique de ce phénomène. 
Au niveau ligamentaire, les ligaments longitudinaux antérieur (Figure 1.7 e) et postérieur (Figure 
1.7 f) s’étendent tout au long de la colonne vertébrale et sont en contact respectivement avec les 
parties antérieure et postérieure du corps vertébral et du disque intervertébral. Le ligament jaune 
(Figure 1.7 g) s’ancre sur les lames de vertèbres adjacentes et résiste aux mouvements de flexion. 
Enfin, le ligament supra-épineux (Figure 1.7 h) met en connexion les parties terminales des 
processus épineux en arrière, tandis que le ligament interépineux (Figure 1.7 i) se trouve entre les 
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processus épineux des vertèbres adjacentes et est en contact avec le ligament jaune 
antérieurement et avec le ligament supra-épineux postérieurement. 
 
Figure 1.8: Les trois subdivisions de la colonne vertébrale selon F. Denis (1983) 
(Image libre du droit d’auteur, adaptée de Wikimedia Commons) 
 
Enfin, il est important de mentionner une terminologie qui a été décrite en 1983 par F. Denis 
(Denis, 1983) parce qu’elle a été utilisée plusieurs fois pour décrire les ostéotomies et leur degré 
de déstabilisation. L’auteur de cette publication introduit une troisième colonne, la colonne 
moyenne (Figure 1.8), en affirmant qu’une rupture qui se produit dans une seule colonne n’est 
pas suffisante pour créer une instabilité au niveau de n’importe quel mouvement 
(flexion/extension, rotation et cisaillement). Comme montré dans la Figure 1.8, la vertèbre est 
divisée en une colonne antérieure, incluant le ligament longitudinal antérieur et la partie 
antérieure de l’anneau fibreux et du corps vertébral, une colonne moyenne (ou troisième colonne, 
introduite par F. Denis), comprenant le foramen intervertébral, les pédicules, le ligament 
longitudinal postérieur et la partie postérieure de l’anneau fibreux et du corps vertébral, et enfin, 
une colonne postérieure, constituée par les lames, les processus (inférieurs, supérieurs et 
transversaires) et le complexe ligamentaire postérieur (ligaments supra-épineux, interépineux et 
jaune).
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1.2 Déformations 3D du rachis 
 
1.2.1 Scoliose 
 
La scoliose est une déformation tridimensionnelle de la colonne vertébrale et du tronc (Shelton, 
2007; Stokes, 1994; Stokes & Aubin, 2006; Stokes, Bigalow, & Moreland, 1987). Le rachis, 
normalement rectiligne dans une radiographie postéro-antérieure, est caractérisé par des 
déviations latérales en présence d’une scoliose (Figure 1.9). 
 
Figure 1.9: Radiographie frontale d’un sujet scoliotique 
(Image libre du droit d’auteur, tirée de Wikimedia Commons) 
 
Les courbures peuvent se trouver tant dans la région thoracique que dans la région lombaire et 
sont classifiées sur la base de la position de leur apex, ce dernier étant la vertèbre ou le disque 
avec la plus grande déviation latérale (Stokes & Aubin, 2006). En outre, toujours en regardant 
une radiographie frontale, on peut remarquer que les pédicules (bien visibles dans cette vue) ne 
sont pas symétriques par rapport au centre du corps vertébral (Drerup, 1984), ce qui implique la 
présence d’une rotation axiale des vertèbres (Pinheiro, Tanure, & Oliveira, 2010), avec le corps 
vertébral normalement du côté convexe de la courbure. Cette rotation des vertèbres dans le plan 
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transverse, lorsqu’elle est présente au niveau thoracique, engendre une rotation de la cage 
thoracique car les côtes sont attachées des deux côtés aux vertèbres de T1 à T12. À cause de 
l’asymétrie produite par la rotation de la cage thoracique, le patient présente une gibbosité visible 
quand il est penché vers l’avant (Stokes & Aubin, 2006). Enfin, la déformation scoliotique peut 
influencer les courbures dans le plan sagittal en produisant normalement une diminution de la 
cyphose thoracique et une réduction ou une augmentation de la lordose lombaire (Stokes et al., 
1987). 
La déformation scoliotique globale du rachis est aussi accompagnée par des changements 
morphométriques locaux, notamment au niveau des vertèbres. Une étude sur un large nombre de 
spécimens cadavériques (Parent, Labelle, Skalli, Latimer, & De Guise, 2002) a trouvé des 
différences significatives entre les vertèbres scoliotiques et celles normales en termes de wedging 
vertébral (surtout à l’apex de la déformation), de largeur des pédicules du côté concave de la 
courbure et de dimension des facettes articulaires, mettant l’accent sur l’importance de considérer 
ces changements lorsqu’un traitement de la scoliose est envisagé. Il ne demeure toujours pas clair 
si ces anomalies morphométriques sont la cause ou bien la conséquence d’une déformation 
scoliotique où les charges ne sont pas distribuées symétriquement. 
Il y a cependant un type de scoliose dont la cause est une malformation vertébrale, la scoliose 
congénitale (Stokes & Aubin, 2006). Trois subdivisions ont été faites quant aux autres étiologies 
de la scoliose: neuromusculaire (secondaire à une pathologie neuromusculaire), iatrogénique 
(souvent causée par un traitement chirurgical) et idiopathique (d’origine inconnue). 
La scoliose idiopathique est la plus souvent rencontrée chez les adolescents (âgés de 10 à 18 ans), 
avec une prévalence variante de 0.5% à 5.2% et 3 à 5 fois plus fréquente chez les filles 
(Konieczny, Senyurt, & Krauspe, 2013). Une autre classification de la scoliose peut être faite sur 
la base de l’âge à laquelle elle est diagnostiquée: en particulier, la scoliose infantile regroupe les 
enfants dans les 3 premiers années de vie, la juvénile ceux entre 4 et 10 ans, l’adolescente entre 
10 et 18 ans et enfin, la scoliose adulte après les 18 ans (Dunsmuir, 2012; Stokes & Aubin, 2006). 
La scoliose adulte diffère par rapport à celle diagnostiquée en absence de maturité osseuse 
(infantile, juvénile ou adolescente) car elle peut être accompagnée par de fortes douleurs et des 
symptômes neurologiques, une fonctionnalité pulmonaire réduite et des courbures plus rigides 
(Bradford, Tay, & Hu, 1999; Shapiro, Taira, & Boachie-Adjei, 2003). 
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En ce qui concerne le traitement de la scoliose, le choix de l’option conservatrice ou chirurgicale 
repose principalement sur l’ampleur des courbures scoliotiques et sur l’état de maturité osseuse 
de la colonne vertébrale. Pour cette raison, un traitement conservateur qui prévoit l’utilisation 
d’un corset est envisagé seulement lorsque la maturité osseuse du patient n’est pas complète car il 
a été démontré inefficace pour corriger des scolioses adultes (Bradford et al., 1999; Shelton, 
2007). Quant à la chirurgie, elle est prise en considération quand les courbures mesurées dans le 
plan frontal dépassent les 50°/60° et elle prévoit l’arthrodèse ou fusion de plusieurs niveaux 
vertébraux à l’aide d’une instrumentation métallique (Dunsmuir, 2012; Stokes & Aubin, 2006). 
 
1.2.2 Cyphose 
 
Comme précédemment mentionné, le rachis humain n’est pas rectiligne dans le plan sagittal, 
mais présente des courbures alternées qui sont issues de l’évolution de l’homme d’une position 
de quadrupède à bipède et permettent une posture plus ergonomique et avantageuse en termes de 
résistance mécanique aux charges axiales (Kapandji, 1979; Le Huec et al., 2011). Toutefois la 
lordose lombaire ne se forme que à l’âge de 3 ans, quand la courbure cyphotique au niveau 
lombaire s’inverse et il faut attendre jusqu’à 10 ans pour qu’elle atteigne sa configuration 
définitive (Kapandji, 1979; Yaman & Dalbayrak, 2014). De même, la cyphose thoracique 
progresse pendant l’évolution de l’individu et elle ne mesure que 20° chez l’enfant, 25° à 
l’adolescence pour terminer à environ 40°, une fois la maturité osseuse accomplie (Wenger & 
Frick, 1999). La plage des valeurs considérées normales pour une cyphose thoracique varie de 
20° à 40° (Fon et al., 1980; Shelton, 2007). Quand la cyphose est au-dessous de 20° on parle 
d’hypocyphose, tandis que, dépassés les 40°, on a une hypercyphose (Figure 1.10). 
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Figure 1.10: Radiographie latérale d’une hypercyphose post-laminectomie 
 
Plusieurs causes sont à l’origine de la cyphose pathologique (hypercyphose). Elle peut être 
congénitale si elle se développe suite à une malformation au niveau vertébral ((Winter et al., 
1973): échec de formation de la vertèbre, échec de séparation des vertèbres ou un mélange des 
deux). 
Une autre étiologie de la cyphose est neuromusculaire. Dans ce cas, elle peut être classifiée 
comme neuropathique, issue d’une déficience au niveau des motoneurones, ou myopathique, 
comme dans la dystrophie musculaire de Duchenne, et elle est souvent accompagnée par une 
scoliose (Yaman & Dalbayrak, 2014). 
En ce qui concerne la cyphose post-traumatique, elle peut apparaître suite à un traumatisme du 
rachis ou à une pseudarthrose, c’est-à-dire une fracture osseuse pas soudée qui occasionnellement 
exige un traitement chirurgical (Steinmann & Herkowitz, 1992). 
De plus, une intervention chirurgicale avec fusion vertébrale peut avoir comme complication une 
pseudarthrose qui, à son tour, peut générer une déformation cyphotique. Quand la cyphose est 
produite par un traitement chirurgical, comme dans ce dernier cas, elle s’appelle iatrogénique. En 
particulier, à cette catégorie appartient une cyphose appelée post-laminectomie qui se développe 
suite à une laminectomie extensive performée sur plusieurs niveaux. Une déformation cyphotique 
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très sévère et aiguë (Figure 1.10) ainsi que des complications neurologiques, liées à la 
compression de la moelle épinière, peuvent apparaître après une laminectomie au niveau 
thoracique avec une incidence qui peut atteindre 95% (De Jonge et al., 2005). 
Enfin, le dernier type de cyphose est strictement associé à un développement anormal de la 
colonne vertébrale pendant l’adolescence. Dans ce cas, on parle de maladie de Scheuermann, qui 
a été décrite pour la première fois en 1920 comme une cyphose rigide associée à une déformation 
en coin du corps vertébral et caractéristique de l’adolescence tardive (Scheuermann, 1920). 
Quelque temps plus tard, en 1964, Sorensen a établi un critère plus précis pour diagnostiquer une 
cyphose de Scheuermann en l’identifiant comme telle lorsque trois vertèbres adjacentes ont 
chacune une cunéiformisation de plus de 5° (Sorensen, 1964). Ce dernier critère prévoit aussi des 
irrégularités au niveau des plateaux vertébraux et une cyphose thoracique supérieure à 45° 
(Figure 1.11). 
 
Figure 1.11: Radiographie latérale d’une cyphose de Scheuermann 
 
D’autres auteurs préfèrent baser leur diagnostic sur l’étude de la flexibilité de la courbure 
cyphotique mise en hyperextension sur le billot (Figure 1.12) car ils considèrent la rigidité (faible 
réductibilité) comme un des traits caractéristiques de cette maladie (Lowe, 1990; Shelton, 2007). 
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Figure 1.12: Radiographie latérale de la cyphose thoracique en hyperextension sur le billot 
 
L’incidence de la cyphose de Scheuermann varie de 1% à 8% de la population, sa forme la plus 
grave apparaît normalement pendant l’adolescence tardive (12 à 16 ans) et les garçons sont 
généralement plus affectés que les filles selon un rapport qui va de 2:1 jusqu’à 7:1 (Yaman & 
Dalbayrak, 2014). En outre, la maladie de Scheuermann est rarement accompagnée par une 
scoliose (de 15% à 20% des cas) qui n’est pas souvent très importante et origine probablement 
d’asymétries de la pathologie principale (Palazzo et al., 2014). 
Il y a deux types de cyphose de Scheuermann (Wenger & Frick, 1999): le type I (cyphose de 
Scheuermann classique) est associé à une déformation qui se concentre dans la partie thoracique 
du dos et qui est plutôt fixe (ne se corrige pas ou très peu en hyperextension) et caractérisée par la 
présence d’une lordose lombaire ou cervicale compensatoire. Pour le type II (cyphose de 
Scheuermann lombaire), l’apex de la courbure thoracique se trouve plus caudalement et des 
déformations vertébrales à la jonction thoraco-lombaire sont souvent présentes. Cette dernière 
typologie est plus souvent associée à des douleurs intenses dans la partie thoracique basse et elle 
n’est pas nécessairement accompagnée par une cyphose thoracique pathologique (Palazzo et al., 
2014). Les traitements prévus pour une cyphose de ce genre sont la physiothérapie pour 
l’amélioration de la posture à travers l’augmentation de la masse musculaire intéressée, le 
traitement par corset et la chirurgie. 
Le corset (Milwaukee ou Boston) s’adresse à des cyphoses thoraciques allant de 45° à 65°, il 
requiert une certaine flexibilité et l’absence d’une maturité squelettique complète (Wenger & 
Frick, 1999). 
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Quant à l’intervention chirurgicale, elle est pratiquée lorsque la déformation cyphotique est très 
rigide et dépasse les 75° et seulement une fois la maturité squelettique atteinte et lorsque les 
traitements conservateurs ont échoués (Palazzo et al., 2014). Deux approches sont possibles: une 
approche purement postérieure avec relâchement des structures spinales (ostéotomies) et 
arthrodèse ou une combinaison d’approches antérieure et postérieure où le relâchement est fait 
antérieurement (Lim et al., 2004). Plusieurs auteurs ont comparé les deux approches (Johnston et 
al., 2005; Lee et al., 2006; Lim et al., 2004) et ils ont suggéré qu’une approche postérieure 
seulement -à parité de correction- est équivalente à une approche circonférentielle (Johnston et 
al., 2005) ou produit moins de complications en postopératoire et qu’elle est pourtant préférable à 
une approche combinée antérieure et postérieure (Lee et al., 2006). 
 
1.2.3 Méthodes d’évaluation de la scoliose et de la cyphose 
 
Afin de décrire d’une façon exhaustive le rachis et ses déformations, une terminologie a été 
établie au sein de la SRS (Scoliosis Research Society). En particulier, quatre systèmes de 
référence ont été établis (Stokes, 1994), allant de la vertèbre (système de coordonnées local) au 
corps entier (système de coordonnées global), passant par un segment du rachis délimité par les 
vertèbres limites de la déformation (système de coordonnées régional) et par la colonne 
vertébrale entière (système de coordonnées spinal). Différents indices décrivent les déformations 
du rachis dans les trois plans (coronal, sagittal et transverse) et aux quatre niveaux (global, spinal, 
régional et local). Ils sont assez nombreux et nous nous limiterons à décrire dans cette section les 
seuls paramètres essentiels à la compréhension de la présente étude. 
 
Plan coronal 
Le déjettement (ou balance coronale) est défini au niveau global comme la distance horizontale 
dans le plan coronal entre la ligne de plomb tirée de C7 (LPC7) et celle (toujours verticale) tirée 
du centre du plateau supérieur de S1 et appelée LVCS (Ligne Verticale Centrale Sacrée). Au 
niveau régional, les courbures caractéristiques d’une scoliose sont délimitées par deux vertèbres 
limites qui sont les vertèbres dont le plateau supérieur (pour la vertèbre limite supérieure) ou 
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inférieur (pour la vertèbre limite inférieure) sont les plus inclinés vers la concavité de la courbure. 
La déformation est ainsi caractérisée par un apex, c’est-à-dire la vertèbre ou le disque 
intervertébral avec la plus grande déviation latérale dans le plan frontal. Par la suite, il existe une 
grande variété de méthodes pour quantifier la déformation scoliotique (Vrtovec, Pernus, & Likar, 
2009), mais l’angle de Cobb reste la plus utilisée dans la pratique. Elle consiste en une mesure 
2D de l’angle (en degrés) entre le plateau supérieur de la vertèbre limite supérieure et le plateau 
inférieur de la vertèbre limite inférieure (Figure 1.13 a). Cette mesure, bien que largement 
utilisée, ne fait pas de différenciation entre la déformation régionale (objet de l’évaluation) et la 
déformation locale, au niveau de la vertèbre (le wedging vertébral, défini dans le plan frontal 
comme l’angle entre les plateaux supérieur et inférieur d’une même vertèbre). 
 
Figure 1.13: Angles de Cobb mesurés dans le plan coronal (a) et sagittal (b) et paramètres 
pelviens (c) 
 
Plan sagittal 
En ce qui concerne le plan sagittal, la mesure de la balance globale peut être faite par l’axe 
vertical sagittal (ou Sagittal Vertical Axis, SVA) qui mesure la distance horizontale entre la LPC7 
et le coin postérieur du plateau supérieur de S1. Les valeurs considérées normales pour cet indice 
sont comprises entre -2.5 cm et +2.5 cm, tandis qu’au-dessous de -2.5 cm on parle de 
déséquilibre sagittal postérieur et de déséquilibre sagittal antérieur au-dessus de +2.5 cm (Lafage 
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et al., 2008). Au niveau régional, on peut définir les angles de cyphose thoracique et lordose 
lombaire (Figure 1.13 b). Même pour la mesure des angles dans le plan sagittal, plusieurs 
définitions sont possibles (Vrtovec et al., 2009) mais, à nouveau, la méthode de Cobb modifiée 
reste la plus utilisée en clinique. Normalement, la cyphose thoracique est mesurée entre les 
plateaux de T2 et T12 (Mac-Thiong, Berthonnaud, Dimar, Betz, & Labelle, 2004; Winter, 
Lonstein, & Denis, 2009) et la lordose lombaire entre L1 et S1 (Lafage et al., 2008; Schwab, F., 
Lafage, Boyce, Skalli, & Farcy, 2006), mais des variantes existent (T4 ou T5 à la place de T2 
pour la cyphose et L5 à la place de S1 pour la lordose). Par ailleurs, les mesures des angles dans 
le plan sagittal peuvent être effectuées entre des limites prédéfinies, comme illustré ci-dessus, ou 
en considérant comme vertèbres limites celles des angles mesurés dans le plan coronal (Stokes, 
1994). Enfin, en ce qui concerne le plan sagittal, des mesures angulaires de wedging peuvent être 
effectuées en considérant les plateaux supérieur et inférieur d’une même vertèbre pour le 
wedging vertébral et l’angle entre le plateau inférieur de la vertèbre supérieure et le plateau 
supérieur de la vertèbre inférieure pour le wedging discal. 
 
Plan transverse 
Pour ce plan, les deux indices locaux les plus utilisés pour décrire l’orientation des vertèbres sont 
la rotation axiale, qui se réfère à une vertèbre et est maximale au niveau apical, et la rotation 
intervertébrale, c’est-à-dire entre deux vertèbres adjacentes. 
 
Paramètres pelviens 
Les paramètres qui caractérisent le bassin jouent notamment un rôle fondamental au niveau de la 
balance globale dans le plan sagittal (Blondel et al., 2013; Lafage et al., 2012; Smith, Bess, et al., 
2012) et sont fortement corrélés à ceux vertébraux, précédemment décrits (Villard, Ringel, & 
Meyer, 2014). En particulier, les trois indices qui permettent de décrire la forme et l’orientation 
du bassin sont l’incidence pelvienne (IP), la version pelvienne (VP) et la pente sacrée (PS). La 
Figure 1.13 c illustre les paramètres pelviens dans le plan sagittal. L’incidence pelvienne (en 
rouge dans l’image) est définie comme l’angle entre une ligne perpendiculaire au plateau 
supérieur de S1 et tirée de son centre et une autre ligne qui relie le centre du plateau supérieur de 
S1 et l’axe bicoxofémoral. La version pelvienne (en bleue dans l’image) est l’angle entre une 
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ligne verticale et celle qui relie le centre du plateau supérieur de S1 et l’axe bicoxofémoral. Enfin, 
la pente sacrée (en vert dans l’image) est l’angle entre une ligne horizontale et le plateau 
supérieur de S1. Pour conclure, l’incidence pelvienne est un paramètre anatomique et sa valeur 
(constante) dépend exclusivement de la morphologie du bassin, tandis que la version pelvienne et 
la pente sacrée peuvent varier selon l’orientation du bassin dans l’espace, même si elles sont 
reliées à l’incidence pelvienne à travers la relation suivante: IP = VP + PS (Blondel et al., 2013; 
Villard et al., 2014). 
 
1.3 Traitement des déformations cyphotiques par chirurgie 
d’instrumentation postérieure 
 
En ce qui concerne le traitement chirurgical des déformations cyphotiques du rachis, il faut 
premièrement faire une distinction entre les patients adultes, ayant déjà atteint la maturité 
osseuse, et ceux dont la cyphose a été diagnostiquée avant les 18 ans. En fait, bien qu’inévitable 
dans la plupart des cyphoses, la chirurgie devrait être prorogée, quand la maturité squelettique 
n’est pas atteinte, ou évitée lorsqu’un traitement conservateur s’est montré efficace. C’est le cas 
de la cyphose de Scheuermann, pour laquelle le corset est suffisant pour des déformations entre 
45° et 65° et quand une certaine flexibilité est présente (Palazzo et al., 2014). Cependant, lorsque 
la déformation cyphotique est très rigide et dépasse les 75° (Wenger & Frick, 1999) ou 80° 
(Yaman & Dalbayrak, 2014), la chirurgie est prise en compte. Pour d’autres typologies de 
cyphose, telles que la cyphose post-traumatique et iatrogénique (par exemple, celle post-
laminectomie), les risques neurologiques associés à une déformation sévère représentent la cause 
primaire d’intervention (Yaman & Dalbayrak, 2014). Enfin, un déséquilibre sagittal antérieur 
peut être à la base de l’option chirurgicale. En particulier, dans certains cas, les mécanismes de 
compensation du corps entier (tels que la rétroversion du bassin ou la flexion des genoux) 
permettent de restaurer la balance sagittale; quand cela n’est pas possible, on parle de 
déséquilibre fixé (Barrey, Roussouly, Perrin, & Le Huec, 2011). Ce dernier est souvent corrélé 
avec une faible qualité de vie car l’énergie dépensée lors de la marche pour garder une position 
debout est plus élevée et la douleur est normalement présente (Akbar, Terran, Ames, Lafage, & 
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Schwab, 2013; Smith, Bess, et al., 2012; Villard et al., 2014). Enfin, dans un contexte de 
correction chirurgicale de la cyphose, quand le but est celui d’augmenter la flexibilité des 
courbures et de corriger une déformation ou, encore, de réduire le déséquilibre sagittal, les 
ostéotomies du rachis sont des techniques chirurgicales de plus en plus utilisées (Bakaloudis et 
al., 2011; Diebo et al., 2014; Schwab, F. et al., 2014). En conclusion, la présente étude se limitera 
par la suite à l’utilisation des ostéotomies dans la chirurgie postérieure seulement, même si dans 
la majorité des cas elles peuvent être aussi employées avec approche circonférentielle (Schwab, 
F. et al., 2014). 
 
1.3.1 Chirurgie d’instrumentation postérieure: principes biomécaniques et 
instrumentation utilisée 
 
L’instrumentation couramment utilisée pour corriger des déformations du rachis est celle 
multisegmentaire avec vis pédiculaires (Lim et al., 2004; Papagelopoulos et al., 2001; Shah et al., 
2013). 
La première instrumentation était celle de Harrington qui a fait son apparition en 1962 (Stokes & 
Aubin, 2006). Elle prévoyait l’utilisation de tiges métalliques en acier inoxydable ancrées à la 
colonne vertébrale par l’intermédiaire de crochets lamaires positionnés aux extrémités 
(Harrington, 1962). L’instrumentation de Harrington, bien que pionnière de l’arthrodèse avec 
dispositifs de fixation, a été notamment caractérisée par un nombre très élevé de complications en 
postopératoire (Farcy & Schwab, 1997). Cependant, l’instrumentation par fusion postérieure a 
beaucoup évolué au cours des années 1980. Premièrement, Luque a introduit en 1982 le concept 
de correction multisegmentaire, avec des points de fixation sur plusieurs vertèbres (Luque, 1982). 
Cette approche a été démontrée avantageuse en termes de stabilisation de la fusion, grâce à 
l’augmentation du nombre de niveaux instrumentés (Wenger, Carollo, Wilkerson, Wauters, & 
Herring, 1982). Plus spécifiquement, l’ancrage était réalisé par l’intermédiaire de fils sous 
lamaires et sur des tiges en forme de "L". Le concept biomécanique d’un ancrage 
multisegmentaire et ses énormes avantages sont à la base de l’évolution subséquente des 
dispositifs de fusion postérieure. En particulier, l’instrumentation Cotrel-Dubousset, introduite 
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pour la première fois en 1988, prévoyait l’utilisation de tiges métalliques (préalablement cintrées) 
et des crochets (Cotrel et al., 1988). Adressée initialement à des déformations scoliotiques, son 
aspect le plus révolutionnaire était la possibilité de correction dans le plan transverse, grâce à la 
manœuvre de dérotation de la tige (Stokes & Aubin, 2006). Ce type d’instrumentation a évolué 
en ce qu’on appelle instrumentation multisegmentaire avec vis pédiculaires qui est celle utilisée 
aujourd’hui. Elle est employée pour corriger tant les déformations scoliotiques que celles 
cyphotiques, telles que la cyphose de Scheuermann (Lim et al., 2004; Papagelopoulos et al., 
2001) et celle post-laminectomie (De Jonge et al., 2005). En particulier, la majorité des chirurgies 
pour la correction de déformations cyphotiques requiert l’utilisation d’ostéotomies de la colonne 
vertébrale qui peuvent réduire la courbure thoracique à travers une résection osseuse suivie par 
une compression postérieure (Yaman & Dalbayrak, 2014). À cet égard, l’instrumentation 
multisegmentaire et, particulièrement, l’utilisation de vis pédiculaires permet l’exécution de 
meilleures manœuvres de correction, mais donne aussi des meilleurs points d’ancrage par rapport 
aux crochets (Suk, Lee, Min, Cho, & Oh, 1994). 
Différents types de vis pédiculaires existent: notamment, des vis mono-axiales (VMO) où la tête 
et le corps de la vis sont rigidement fixés ensemble, des vis uni-axiales (VUA) pour lesquelles la 
tête est en mesure de pivoter dans un plan par rapport au corps et, enfin, des vis multi-axiales 
(VMA) qui prévoient une liaison sphérique entre la tête et le corps de la vis, ce qui permet toute 
rotation entre les deux (Figure 1.14). 
 
Figure 1.14: Vis multi-axiales 
(Image libre du droit d’auteur, tirée de Wikimedia Commons) 
 
Normalement, l’utilisation d’un type plutôt qu’un autre est reliée au choix de la configuration 
d’implants que le chirurgien fait, mais il a été démontré que -pour une correction donnée- les vis 
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multi-axiales diminuent grandement les forces à l’interface implant-vertèbre par rapport à celles 
mono-axiales (Wang, Aubin, Crandall, & Labelle, 2011a). Toutefois, l’utilisation des vis mono-
axiales plutôt que multi-axiales réduit les coûts de l’instrumentation, les deuxièmes étant plus 
chères que les premières (Yang et al., 2011). D’autres études ont comparé différentes densités 
d’implants en concluant qu’une densité plus faible permet de réduire les forces à l’interface 
implant-vertèbre, tout en assurant une correction comparable (Wang, Aubin, Robitaille, & 
Labelle, 2012). 
En ce qui concerne les tiges d’une instrumentation multisegmentaire, différents matériaux (acier 
inoxydable, titane et cobalt chrome) et diamètres (normalement, de 5.00 mm à 6.35 mm) existent. 
Ces tiges sont toujours cintrées au niveau de l’apex de la courbure cyphotique ou lordotique pour 
garantir un profil sagittal approprié en postopératoire. En particulier, plusieurs études ont 
remarqué que l’angulation donnée aux tiges influence le taux de défaillance de l’instrumentation 
(Charosky et al., 2014) et leur durée de vie en fatigue, notamment reliée aux charges dynamiques 
appliquée au rachis (Tang et al., 2013). Les auteurs ont étudié différents cintrages dus, dans le 
premier cas, à la typologie des vis pédiculaires utilisées et, dans le deuxième, à la quantité de 
résection osseuse requise pour une ostéotomie de soustraction pédiculaire. Ils ont conclu que 
l’augmentation de la courbure des tiges augmente les contraintes au niveau de l’instrumentation 
et les risques de bris. De même, une autre étude a trouvé que, toujours dans un contexte de 
correction du déséquilibre sagittal, le taux de défaillance des tiges parmi les patients ayant subi 
une ou plusieurs ostéotomies de soustraction pédiculaire était plus que doublé (15.8% versus 
6.8%) par rapport à ceux qui n’avaient pas eu une ostéotomie (Smith, Shaffrey, et al., 2012). De 
plus, les mêmes auteurs ont observé que le matériel des tiges avait aussi une influence sur leur 
résistance. En fait, le taux de rupture allait du 7% pour le cobalt chrome, à 17% pour l’acier 
inoxydable, à 25% pour le titane, suggérant que les tiges plus rigides ont plus de résistance 
mécanique et devraient être préférées lorsqu’une chirurgie avec fusion et ostéotomies est 
envisagée. 
Enfin, un des paramètres considérés essentiels afin de restaurer un profil sagittal normal sans 
engendrer des complications postopératoires graves est, pour la correction de déformations 
cyphotiques, le nombre de niveaux instrumentés. En fait, comme remarqué par plusieurs auteurs 
(Geck et al., 2007; Lowe, 1987), un mauvais choix de la dernière vertèbre instrumentée 
proximalement ou distalement peut générer des cyphoses jonctionnelles proximales ou distales 
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respectivement. D’autres auteurs (Berjano et al., 2013; Villard et al., 2014) ont remarqué que 
l’utilisation d’une instrumentation postérieure et fusion subséquente peuvent limiter grandement 
la capacité du rachis de s’adapter et d’instaurer des mécanismes de compensation, comme ceux 
au niveau du bassin ou des genoux, pour rétablir l’équilibre sagittal. 
 
1.3.2 Utilisation des ostéotomies du rachis dans la chirurgie d’instrumentation 
postérieure 
 
Les ostéotomies de la colonne vertébrale sont des techniques chirurgicales employées surtout 
pour adresser des déformations cyphotiques très rigides (Enercan et al., 2013; Gill et al., 2008; 
Schwab, F. et al., 2014). L’utilisation des ostéotomies est devenue de plus en plus fréquente 
(Bakaloudis et al., 2011; Diebo et al., 2014; Dorward & Lenke, 2010; Schwab, F. et al., 2014), 
surtout grâce au développement de l’instrumentation spinale et, en particulier, à l’introduction de 
celle multisegmentaire avec vis pédiculaires (Bergin, O'Brien, Matteini, Yu, & Kebaish, 2010; 
Diab, Franzone, & Vitale, 2011; Yang et al., 2011). Une grande variété de techniques existe et 
des variantes de chacune ont été développées au cours des dernières décennies. De même, 
plusieurs noms sont couramment utilisés pour la même procédure et il arrive souvent que 
techniques distinctes, telles que l’ostéotomie de Smith-Petersen et celle de Ponte, soient citées de 
façon interchangeable dans la littérature (Dorward & Lenke, 2010). Cela a fait naître le besoin 
d’une classification facile et efficace des ostéotomies afin de rendre possibles des comparaisons 
et standardiser les résultats (Diebo et al., 2014). En 2014, F. Schwab et collègues (Schwab, F. et 
al., 2014) ont proposé pour la première fois une classification des ostéotomies de la colonne 
vertébrale qui se base sur l’étendue de la résection osseuse ainsi que sur le degré de 
déstabilisation induite par chaque technique. Ils ont divisé les ostéotomies en 6 groupes, le 
premier étant caractérisé par une faible quantité d’os enlevé (Figure 1.15). 
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Figure 1.15: Classification des ostéotomies du rachis proposée par F. Schwab et collègues 
(Image reproduite avec permission de: F. Schwab, B. Blondel, E. Chay et al. The comprehensive 
anatomical spinal osteotomy classification. Neurosurgery. 2014; 74[1]:112-20) 
 
Par la suite, un indice a été ajouté aux ostéotomies de chaque groupe pour caractériser le type 
d’approche possible: postérieure (P) ou antérieure et postérieure (A/P). Les grades 1 et 2 
regroupent les ostéotomies de la colonne postérieure (Figures 1.8 et 1.15). Ils incluent 
l’ostéotomie de Smith-Petersen (grade 1) et celle de Ponte (grade 2). Toute technique qui prévoit 
l’enlèvement d’une partie du corps vertébral (grades 3 et 4) et d’une ou plusieurs vertèbres 
(grades 5 et 6), est exclue des deux premiers groupes (Schwab, F. et al., 2014). 
 
1.3.2.1 Ostéotomie de Ponte (OP) 
 
L’ostéotomie de Ponte (Figure 1.16) a été décrite pour la première fois en 1984 par (Ponte et al., 
1984). Proposée comme technique innovante pour la chirurgie de la cyphose de Scheuermann 
avec approche postérieure seulement (Geck et al., 2007; Ponte, 2003; Ponte et al., 1984), elle a 
été aussi employée pour d’autres pathologies, comme par exemple au niveau thoraco-lombaire 
pour la correction des déformations cyphotiques causées par une spondylarthrite ankylosante 
(Sansur et al., 2008; Van Royen & De Gast, 1999). Cette technique prévoit l’enlèvement des 
facettes supérieures et inférieures d’une même unité fonctionnelle, id est une séquence vertèbre-
29 
 
disque-vertèbre, l’excision du ligament jaune entre les lames et des ligaments interépineux et 
supra-épineux (Geck et al., 2007). D’autres éléments osseux, tels que la base inférieure de 
l’apophyse épineuse ou une partie des lames, peuvent aussi être enlevés pour faciliter la 
fermeture de l’ostéotomie postérieurement (Diebo et al., 2014). L’approche utilisée pour cette 
procédure est postérieure seulement et une certaine mobilité de la colonne antérieure est requise 
car la correction est faite par compression de la colonne postérieure et s’appuie sur le disque 
intervertébral qui est mobile (Schwab, F. et al., 2014). Cette technique peut atteindre une 
correction d’environ 5° à 15° (Geck et al., 2007), mais la façon dont elle est le plus souvent 
pratiquée concerne plusieurs niveaux adjacents (OP multiples) et produit un effet lordosant 
important (Bridwell, 2006). 
Il faut aussi remarquer que l’ostéotomie de Ponte est souvent confondue avec celle de Smith-
Petersen (Dorward & Lenke, 2010) mais, bien que similaires, elles sont classifiées différemment 
(grade 2 et 1 respectivement) et prévoient une résection osseuse différente. En particulier, 
l’ostéotomie de Ponte enlève complètement les facettes inférieures de la vertèbre supérieure et 
une partie des processus supérieurs de la vertèbre inférieure de l’unité fonctionnelle, tandis que la 
procédure de Smith-Petersen pratiquée aujourd’hui se limite à une facetectomie partielle de la 
vertèbre supérieure (Schwab, F. et al., 2014). Suivant la description faite ci-haut, il a été possible 
d’identifier des nombreuses publications qui utilisent les deux ostéotomies d’une façon 
interchangeable, décrivent la procédure chirurgicale pour une Ponte, mais se référent par la suite 
à une ostéotomie de Smith-Petersen (Bridwell, 2006; Cho et al., 2005; Diab et al., 2011; Dorward 
& Lenke, 2010; Enercan et al., 2013; Gill et al., 2008). 
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Figure 1.16: Ostéotomie de Ponte 
(Image reproduite avec permission de: F. Schwab, B. Blondel, E. Chay et al. The comprehensive 
anatomical spinal osteotomy classification. Neurosurgery. 2014; 74[1]:112-20) 
 
1.3.2.2 Ostéotomie de soustraction pédiculaire (OSP) 
 
L’ostéotomie de soustraction pédiculaire (Figure 1.17) a été introduite en 1985 par Thomasen 
(Thomasen, 1985), mais elle a été décrite par plusieurs auteurs par la suite (Berven et al., 2001; 
Boachie-Adjei, Ferguson, Pigeon, & Peskin, 2006; Bridwell, 2006; Van Royen & De Gast, 
1999). 
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Figure 1.17: Ostéotomie de soustraction pédiculaire 
(Image reproduite avec permission de: F. Schwab, B. Blondel, E. Chay et al. The comprehensive 
anatomical spinal osteotomy classification. Neurosurgery. 2014; 74[1]:112-20) 
 
Initialement conçue pour corriger des déformations cyphotiques issues d’une spondylarthrite 
ankylosante au niveau lombaire (Thomasen, 1985), elle est généralement employée pour adresser 
des déséquilibres sagittaux fixés (SVA > 12 cm) et performée surtout à l’apex de la courbure 
lombaire où elle demeure très efficace (Dorward & Lenke, 2010; Enercan et al., 2013; Gill et al., 
2008). Cette technique est aussi indiquée lorsqu’une absence de mobilité de la colonne antérieure 
empêche l’utilisation des ostéotomies de la colonne postérieure (Smith-Petersen ou Ponte) qui 
s’appuient sur le disque pour effectuer la correction (Bergin et al., 2010). En fait, l’ostéotomie de 
soustraction pédiculaire, aussi appelée "closing wedge osteotomy" (Van Royen & De Gast, 
1999), n’allonge pas la colonne antérieure, mais effectue la correction à travers l’enlèvement d’un 
coin d’os au niveau du corps vertébral et la compression des segments postérieur et moyen des 
deux parties qui restent, en s’appuyant sur la paroi osseuse antérieure qui demeure intacte (Diab 
et al., 2011; Enercan et al., 2013; Gill et al., 2008). De cette façon, le potentiel de correction est 
maximisé, mais une résection osseuse extensive est pratiquée, incluant notamment tous les 
éléments osseux et ligamentaires postérieurs et les pédicules (Schwab, F. et al., 2014), ce qui fait 
accroitre le niveau d’instabilité (Berjano et al., 2013; Charosky et al., 2014) et les risques 
neurologiques (Gill et al., 2008). De plus, l’ostéotomie de soustraction pédiculaire peut être 
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performée au niveau thoracique (Bakaloudis et al., 2011), incluant une résection bilatérale des 
côtes, et lombaire (Bridwell et al., 2003), avec une correction maximale d’environ 25° et 35° 
respectivement (Bridwell, 2006). Cependant, plus de correction peut être obtenue avec une 
variante de cette technique qui produit une fracture de la paroi antérieure du corps vertébral et 
s’appuie sur la colonne moyenne pour induire un effet lordosant approprié (Chang, Cheng, Chen, 
Chang, & Chen, 2008). Une autre variante de l’ostéotomie de soustraction pédiculaire (grade 3) 
est la procédure classifiée comme grade 4 par F. Schwab (Schwab, F. et al., 2014) et qui prévoit 
une résection osseuse plus grande, incluant au moins un disque intervertébral adjacent (Scudese 
& Calabro, 1963). 
 
1.3.2.3 Études cliniques et biomécaniques sur les ostéotomies de la colonne vertébrale 
 
Une étude rétrospective (Smith et al., 2011) qui portait sur 578 cas opérés pour le traitement de 
déformations thoraco-lombaires avec déséquilibre sagittal a démontré que le taux de 
complications postopératoires était supérieur quand le protocole chirurgical incluait des 
ostéotomies de la colonne vertébrale (34.8% vs. 17.0%). Les mêmes auteurs ont aussi remarqué 
une fréquence de complications plus élevée pour les 215 patients traités avec ostéotomie de 
soustraction pédiculaire (39.1%) par rapport aux 135 qui ont subi des ostéotomies de Smith-
Petersen (28.1%). Une autre étude clinique (Cho et al., 2005) a comparé l’effet de pratiquer une 
seule ostéotomie de soustraction pédiculaire et trois ou plus ostéotomies de Smith-Petersen sur la 
base de plusieurs variables de sortie: parmi elles, l’angle de correction au niveau du site 
d’ostéotomie, les pertes sanguines et la nécessité d’une fusion antérieure. Selon les auteurs de 
cette publication, une ostéotomie de Smith-Petersen, en s’appuyant sur l’ouverture du disque 
antérieurement, a moins de chance de produire une fusion solide, tandis qu’une ostéotomie de 
soustraction pédiculaire, en mettant à disposition plus de surface osseuse pour l’arthrodèse et ne 
créant pas de défauts dans la partie antérieure du corps vertébral, offre une correction plus stable. 
Sur la base de cette observation, ils ont effectivement pratiqué un plus grand nombre de fusions 
antérieures dans le groupe opéré avec des ostéotomies de Smith-Petersen multiples (87%) par 
rapport à celui ayant subi une ostéotomie de soustraction pédiculaire (39%). De plus, ils ont 
constaté que la correction au niveau du site d’ostéotomie était comparable dans les deux groupes 
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et ils ont observé que le groupe avec une ostéotomie de soustraction pédiculaire avait engendré 
des pertes sanguines plus grandes, une décompensation mineure dans le plan coronal et un plus 
grand nombre de pseudarthroses (9 contre 3) par rapport au groupe avec trois ou plus ostéotomies 
de Smith-Petersen. 
M. J. Geck et al. (Geck et al., 2007) ont étudié l’efficacité d’un traitement uniquement postérieur 
avec des ostéotomies de Ponte sur 17 cas de cyphose de Scheuermann et ils ont documenté un 
taux de cyphose jonctionnelle proximale et distale du 6%. Dans une autre étude qui portait 
toujours sur le traitement des hypercyphoses avec ostéotomies multiples de type Ponte (Johnston 
et al., 2005), un taux de pseudarthrose avec rupture des tiges de 3.7% a été reporté. 
En ce qui concerne la chirurgie avec ostéotomie de soustraction pédiculaire, une étude 
rétrospective conduite sur 12 patients adultes qui souffraient de déséquilibre sagittal a documenté 
un taux du 28.6% relatif aux cas de pseudarthrose avec rupture des tiges après chirurgie de 
révision (Berjano et al., 2013). J. S. Smith et ses collègues (Smith, Shaffrey, et al., 2012) ont 
analysé rétrospectivement 442 cas de rupture de tiges et ils ont affirmé qu’elle était plus que deux 
fois plus fréquente (15.8% vs. 6.8%) lorsqu’une ostéotomie de soustraction pédiculaire était 
pratiquée. Les auteurs ont aussi observé que la défaillance de l’instrumentation se produisait tôt 
en postopératoire (< 1 ans) et que dans 89% des cas, les tiges se cassaient au niveau de 
l’ostéotomie (pratiquée à l’apex de la courbure lombaire) ou des segments adjacents (dans la 
région lombaire ou thoraco-lombaire). De plus, le taux de rupture variait en fonction du matériel 
des tiges: en particulier, les tiges en cobalt chrome présentaient le taux le plus faible (7%), suivies 
par celles en acier inoxydable (17%) et en Ti6Al4V (25%). Enfin, toujours dans le contexte d’une 
ostéotomie de soustraction pédiculaire au niveau lombaire, J. A. Tang et al. (Tang et al., 2013) 
ont étudié expérimentalement l’impact du cintrage des tiges sur leur durée de vie en fatigue. Ils 
ont testé trois différents cintrages avec angle croissant (20°, 40° et 60°) et ils ont conduit des 
expériences avec deux niveaux de charges dynamiques (250 N/25 N et 440 N/40 N). La durée de 
vie en fatigue des tiges diminuait significativement lorsque le cintrage était augmenté et cela pour 
les deux niveaux de charges imposées. 
Par la suite, des études biomécaniques ont aussi étudié les changements en termes de mobilité des 
segments rachidiens ostéotomisés: J. K. Scheer et ses collègues (Scheer et al., 2011) ont testé 14 
segments cadavériques (de C3 à T6) pour évaluer l’augmentation de flexibilité lorsqu’une 
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ostéotomie de soustraction pédiculaire ou de Smith-Petersen (incluant la rupture du ligament 
longitudinal antérieur) est performée au niveau de C7. Ils ont remarqué que l’ostéotomie de 
Smith-Petersen augmentait l’instabilité lors d’une flexion/extension, pouvant empêcher la 
création d’une fusion solide. Une autre étude a testé expérimentalement 5 segments rachidiens 
cadavériques, allant de T1 à T6 ou de T7 à T12, pour évaluer l’augmentation de flexibilité après 
une, deux ou trois ostéotomies de Ponte (Sangiorgio et al., 2013). Les mouvements de 
flexion/extension et la rotation axiale ont vu la plus grande augmentation de mobilité et cela 
d’une façon incrémentale en fonction du nombre de niveaux ostéotomisés. Enfin, plus 
récemment, une étude biomécanique a évalué l’instabilité après ostéotomie de soustraction 
pédiculaire au niveau lombaire avec un modèle par éléments finis des segments lombaires 
(Charosky et al., 2014). Les auteurs ont montré que l’instabilité qui se crée au niveau de 
l’ostéotomie est surtout en rotation, c’est-à-dire dans le plan transverse, et que le maximum du 
moment de flexion exercé sur les tiges variait selon le type d’implants et le cintrage des tiges, 
étant plus élevé au niveau du site d’ostéotomie lorsque des vis mono-axiales étaient utilisées et le 
cintrage était plus agressif. 
 
1.3.3 Planification préopératoire des ostéotomies du rachis avec le logiciel 
Surgimap Spine 
 
Dans un contexte de correction chirurgicale avec ostéotomies des déformations cyphotiques et 
scoliotiques du rachis, la planification préopératoire et l’évaluation de la balance sagittale et 
coronale demeurent essentielles (Akbar et al., 2013; Blondel et al., 2013). Il a été démontré que le 
taux de chirurgies de révision augmente si le profil sagittal et la relation entre les paramètres de la 
colonne vertébrale et du bassin ne sont pas évalués correctement avant et pendant la chirurgie 
(Glassman et al., 2005; Klockner, Spur, & Wiedenhofer, 2011; Schwab, F. J. et al., 2013; Smith, 
Shaffrey, et al., 2012). Cela s’explique aussi par le fait que la capacité de la colonne vertébrale de 
s’adapter à tout changement postural est diminuée ou annulée suite à une chirurgie avec 
instrumentation et fusion (Villard et al., 2014). De plus, plusieurs études ont souligné qu’un 
déséquilibre sagittal est directement corrélé avec une mauvaise qualité de vie (Akbar et al., 2013; 
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Bridwell et al., 2003; Smith, Bess, et al., 2012). À nouveau, cela est relié à l’éventuelle 
impossibilité de la colonne vertébrale de modifier son profil après arthrodèse et à l’activation de 
certains mécanismes, comme la rétroversion du bassin ou la flexion des genoux (Barrey et al., 
2011; Le Huec et al., 2011), qui requiert une consommation d’énergie importante. 
C’est pour cette raison qu’il y a un consensus général sur le fait qu’il faut considérer les 
paramètres pelviens lors de l’évaluation préopératoire et postopératoire de la balance sagittale 
(Akbar et al., 2013; Lafage et al., 2012). En fait, une revue des techniques de planification 
préopératoire (Smith, Bess, et al., 2012) a remarqué que la méthode graphique proposée par S. L. 
Ondra et ses collègues donnait une large erreur de prédiction du SVA postopératoire (environ 11 
cm) puisqu’ils n’ont pas considéré les changements dynamiques qui interviennent pour maintenir 
la balance et qui ont principalement lieu au niveau du bassin. En 2009, F. Schwab (Schwab, F., 
Lafage, Patel, & Farcy, 2009) a fourni une relation entre la lordose lombaire et l’incidence 
pelvienne postopératoires (LL = IP + 9°), intégrant le paramètre qui décrit la morphologie du 
bassin et qui est invariant par rapport à l’orientation de ce dernier dans l’espace. Néanmoins, cette 
formule ne prend pas en compte au moins un des paramètres positionnels du bassin, c’est-à-dire 
la version pelvienne ou la pente sacrée. À ce jour, la formule reconnue comme la plus précise 
pour prédire l’alignement sagittal postopératoire est celle proposée par V. Lafage et collègues 
(Lafage et al., 2012). Dans leur formule, ils estiment la version pelvienne et l’alignement sagittal 
postopératoires à l’aide de paramètres morphologiques (constants) comme l’incidence pelvienne 
et d’autres variables directement contrôlables par le chirurgien comme les courbures thoracique 
et lombaire. 
Conjointement à des formules prédictives plus ou moins précises, des logiciels tels que Surgimap 
Spine (Nemaris, 2012-2013) permettent aux chirurgiens de manipuler les radiographies 
préopératoires du patient afin de pouvoir compléter visuellement la planification (Figure 1.18). 
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Figure 1.18: Simulation d’une ostéotomie de soustraction pédiculaire avec le logiciel Surgimap 
Spine 
 
Ces logiciels offrent notamment la possibilité d’effectuer des mesures linéaires et angulaires sur 
les radiographies et de les pivoter pour atteindre la version pelvienne désirée ainsi que l’option de 
découper les radiographies pour simuler des ostéotomies, comme par exemple celle de 
soustraction pédiculaire (Akbar et al., 2013). 
Toutefois, l’absence de tridimensionnalité peut engendrer toute une série de problèmes de 
décompensation dans les autres plans qui ne peuvent pas ressortir d’une représentation 
bidimensionnelle. Comme remarqué par K. J. Cho dans une de ses publications (Cho et al., 
2005), en présence d’une scoliose résiduelle lors de l’évaluation de l’alignement sagittal, la 
rotation axiale des vertèbres, surtout au niveau apical et périapical, peut engendrer un problème 
de décompensation coronale si des ostéotomies de Ponte sont performées de façon symétrique car 
elles allongent la colonne antérieure (côté convexe) et raccourcissent celle postérieure (côté 
concave). Enfin, ces logiciels toute comme les études cliniques, n’évaluent pas les contraintes au 
niveau de l’instrumentation et de la colonne vertébrale. 
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1.4 Simulation d’une chirurgie d’instrumentation postérieure du 
rachis humain 
 
1.4.1 Reconstruction géométrique personnalisée de la colonne vertébrale 
 
La reconstruction 3D de la colonne vertébrale et du bassin est réalisée à partir des radiographies 
biplanaires du patient. Une première méthode se base sur les coordonnées bidimensionnelles des 
mêmes points identifiés sur les structures osseuses dans les radiographies latérale et coronale 
(Kadoury, Cheriet, Laporte, & Labelle, 2007; Trochu, 1993). La calibration est faite grâce aux 
points (6) identifiés sur chaque vertèbre et à une ceinture qui est portée par le patient pendant la 
prise des radiographies et sur laquelle sont présents des repères dont la position est connue. Par la 
suite, le nombre de points pour chaque vertèbre est augmenté et un algorithme de stéréo-
triangulation est utilisé pour obtenir les coordonnées tridimensionnelles des vertèbres. L’erreur de 
reconstruction est reliée à l’identification (manuelle) des repères anatomiques sur les vertèbres et 
elle est estimée à 1.8 mm, lorsque la déviation standard de l’erreur d’identification des points est 
d’environ 1 mm. 
Le système d’imagerie EOS® (Biospace, Paris, France) prévoit une méthode de reconstruction 3D 
basée sur des images latérale et coronale déjà calibrées (Figure 1.19) et sur l’utilisation de 
logiciels spécifiques (Glaser, Doan, & Newton, 2012). En particulier, les deux grands avantages 
qui découlent de l’utilisation de ce système sont la possibilité de réduire de 80% à 90% la 
quantité de radiations et celui de n’avoir pas de bruit lié au mouvement du patient entre la prise 
des images parce que les radiographies latérale et coronale sont créées au même temps (Villard et 
al., 2014). Avec cette deuxième méthode l’erreur de reconstruction peut diminuer jusqu’à 1.2 
mm. 
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Figure 1.19: Reconstruction tridimensionnelle de la colonne vertébrale et du bassin à partir des 
radiographies préopératoires latérale et postéro-antérieure (prises avec le système EOS) 
 
1.4.2 Modèles biomécaniques du rachis humain et de l’instrumentation pour 
chirurgie postérieure 
 
1.4.2.1 Modèles par éléments finis 
 
La méthode des éléments finis est une technique numérique qui est applicable à toute géométrie 
pouvant être divisée en un nombre fini d’éléments, définis par des nœuds (Figure 1.20). 
 
Figure 1.20: Unité fonctionnelle thoracique (T9-T10) dans un modèle par éléments finis 
(Image réalisée par R.-J. Bianco à partir du modèle SM2S) 
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Le comportement des matériaux est décrit par des équations constitutives et il est possible de 
distribuer des propriétés des matériaux différentes dans une même structure (vertèbres, disques 
intervertébraux et ligaments). À travers la définition des conditions aux limites, un tel modèle 
peut être exploité pour effectuer des simulations en appliquant des forces et des déplacements. 
En 1993, I. A. F. Stokes et al. ont développé un modèle par éléments finis de la colonne 
vertébrale et de la cage thoracique pour simuler une manœuvre de distraction avec 
instrumentation de Harrington (Stokes & Gardner-Morse, 1993). La géométrie tridimensionnelle 
du modèle ostéoligamentaire a été reconstruite à partir des radiographies préopératoires du 
patient et les propriétés mécaniques tirées de la littérature. Ils ont simulé 6 patientes atteintes de 
scoliose idiopathique adolescente. La distraction a été appliquée en comparant la position des 
crochets sur les radiographies pré et postopératoires et en appliquant des déplacements au 
modèle. Le même modèle a été utilisé pour simuler la manœuvre de dérotation de la tige avec 
instrumentation Cotrel-Dubousset sur un patient scoliotique ayant un angle de Cobb de 65° dans 
le plan frontal et une cyphose thoracique de 0° (Gardner-Morse & Stokes, 1994). La scoliose a 
été réduite à 29°, tandis que la cyphose augmentée à 54°. Cependant, une augmentation de la 
rotation axiale de la vertèbre apicale a été enregistrée. 
Un autre modèle par éléments finis de la colonne vertébrale et du thorax a été développé par C.-
É. Aubin et al. en 1995 (Aubin et al., 1995). Dans ce modèle, les structures osseuses étaient 
reproduites avec grande précision grâce à la combinaison d’une méthode de reconstruction 3D à 
partir des radiographies biplanaires préopératoires et il y avait une modélisation détaillée des 
articulations de la colonne postérieure (facettes). Ce modèle a été exploité pour simuler une 
chirurgie avec instrumentation Cotrel-Dubousset d’un cas de scoliose thoraco-lombaire (Le 
Borgne et al., 1999). Le modèle 3D incluait la colonne vertébrale entière, le bassin et la cage 
thoracique. De plus, la géométrie et les propriétés mécaniques étaient personnalisées à partir des 
radiographies préopératoires. Le même modèle a été utilisé par la suite pour simuler un plus 
grand nombre de patients et tester différentes stratégies d’instrumentation (Lafage, Dubousset, 
Lavaste, & Skalli, 2004). Dix cas atteints d’une scoliose idiopathique adolescente ont été simulés 
avec une différence moyenne entre les mesures postopératoires et simulées de 5° pour les angles 
de Cobb et la rotation axiale des vertèbres et de 6 mm pour toute mesure linéaire. 
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En ce qui concerne la simulation des ostéotomies de la colonne vertébrale avec un modèle par 
éléments finis, T. Hato et ses collègues (Hato et al., 2007) ont utilisé un modèle par éléments 
finis ostéoligamentaire des segments vertébraux thoraco-lombaires (de T9 à L2) pour simuler une 
résection de la colonne vertébrale (grade 5) de T12 (incluant la vertèbre entière et les disques 
intervertébraux au-dessus et au-dessous). Ils ont simulé 4 niveaux d’ostéoporose et 3 angles de 
cyphose thoraco-lombaire (0°, 15° et 30°), induite par les manœuvres correctives. Les auteurs de 
cette publication ont trouvé que la contrainte principale de compression était toujours au niveau 
de T10 et que tant le grade d’ostéoporose que le degré de cyphose thoraco-lombaire étaient 
positivement corrélés avec l’augmentation des contraintes dans le modèle. Plus récemment, S. 
Charosky et al. (Charosky et al., 2014) ont utilisé un modèle par éléments finis des seuls 
segments lombaires et du bassin pour simuler une ostéotomie de soustraction pédiculaire (grade 
3) au niveau de L4 pour corriger un déséquilibre sagittal. Ils ont étudié l’instabilité induite par 
l’ostéotomie et les contraintes dans le modèle avec 4 degrés de déstabilisation du site 
d’ostéotomie (segment intact, OSP, OSP avec des disques fortement déshydratés et OSP avec des 
disques complètement dégénérés), 2 types d’implants (vis mono-axiales vs. multi-axiales) et 2 
matériaux des tiges (acier inoxydable vs. titane). Les auteurs ont conclu que l’instabilité produite 
par une ostéotomie de soustraction pédiculaire au niveau lombaire était surtout en rotation, c’est-
à-dire dans le plan transverse, et que cela était plus évident (mobilité majeure) à l’augmenter de la 
déstabilisation présente au niveau du site d’ostéotomie. De plus, ils ont trouvé que les tiges 
subissaient un moment de flexion majeur avec vis mono-axiales (qui prévoyaient un plus grand 
cintrage des tiges) et que la position du moment maximal variait avec différents types d’implants. 
 
1.4.2.2 Modèles multi-corps flexibles 
 
Un modèle multi-corps flexibles (Figure 1.21) est un modèle cinématique constitué d’éléments 
rigides (indéformables, comme les vertèbres) reliés par d’autres éléments flexibles (déformables, 
comme les disques intervertébraux). Il est possible de réaliser des simulations tout en appliquant 
des forces ou en imposant des déplacements au modèle. Ce genre de modèle a été principalement 
introduit pour faciliter la représentation de la cinématique des manœuvres d’instrumentation 
(Stokes & Aubin, 2006). 
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Figure 1.21: Unité fonctionnelle lombaire (L1-L2) dans un modèle multi-corps flexibles, image 
tirée de (Martino, 2011) 
 
F. Poulin et al. (Poulin, Aubin, Stokes, Gardner-Morse, & Labelle, 1998) ont effectué une étude 
de faisabilité sur un modèle multi-corps flexibles des segments vertébraux thoraciques et 
lombaires pour la simulation des chirurgies d’instrumentation de la scoliose. Les vertèbres étaient 
modélisées comme des corps rigides, tandis que les disques intervertébraux, les articulations 
zygapophysaires et les ligaments comme des éléments flexibles (poutres équivalentes). En ce qui 
concerne l’instrumentation, les tiges, les crochets et les vis étaient modélisés comme des corps 
rigides. De plus, les crochets étaient liés aux vertèbres à travers des joints sphériques, tandis que 
les vis par des joints fixes. Les auteurs ont simulé 4 étapes chirurgicales: installation des vis et 
des crochets sur les vertèbres (1), attachement de la première tige du côté concave (2), dérotation 
de la tige (3) et installation de la deuxième tige (4). Les simulations ont été effectuées sur le 
logiciel ADAMS (Mechanical Dynamics Inc., Ann Arbor, USA). Le modèle biomécanique a été 
par la suite comparé à un modèle physique (vertèbres en plastique et disques intervertébraux en 
mousse) sur lequel les 4 étapes chirurgicales ont été reproduites. De plus, à chaque étape, le 
même modèle biomécanique a été comparé aux données peropératoires référées à une patiente 
scoliotique de 15 ans. Pour les deux cas, les courbures dans le plan coronal étaient prédites avec 
une bonne précision (80% de la valeur réelle). Plus de problèmes ont été rencontrés pour les 
mesures effectuées dans le plan sagittal (qui n’a pas été évalué avec le modèle physique). Même 
s’il présentait des limites, ce modèle multi-corps flexibles a démontré la faisabilité d’une telle 
approche pour simuler une chirurgie d’instrumentation postérieure de la colonne vertébrale. 
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Quelques ans plus tard, C.-É. Aubin et ses collègues (Aubin et al., 2003) ont utilisé le modèle 
biomécanique développé par F. Poulin pour simuler des chirurgies avec instrumentation Cotrel-
Dubousset sur 3 patients scoliotiques. Certains aspects du modèle ont été améliorés: la géométrie 
des vertèbres a été rendue plus réaliste grâce à l’application d’une technique de krigéage et les 
liaisons implant-vertèbre ont été changées avec un joint rotatif permettant la rotation autour de 
l’axe du pédicule. Les auteurs ont réussi à simuler de façon très réaliste la chirurgie 
d’instrumentation du rachis avec des différences maximales de 6° pour les angles de Cobb et de 
8° pour la rotation axiale des vertèbres. Cependant, ils ont enregistré des forces élevées à 
l’interface implant-vertèbre (environ 1000 N), ce qui pouvait être dû à un effet combiné de non-
déformabilité des tiges et de concentration des contraintes lors de l’attachement de la tige du côté 
concave. 
En 2004, Y. Petit et al. (Petit, Aubin, & Labelle, 2004) ont repris le modèle et modifié la liaison 
intervertébrale en introduisant une méthode qui permettait de personnaliser les propriétés 
mécaniques des unités fonctionnelles avec les radiographies préopératoires du test d’inflexion 
latérale. Après cette méthode a été testée sur 10 patients scoliotiques avec une courbure 
thoracique droite. Un changement important qui a été apporté par la suite concernait la 
modélisation des structures intervertébrales (Luce, 2004). Les propriétés mécaniques étaient 
toujours tirées de la littérature, mais elles prenaient en compte pour la première fois le 
phénomène intrinsèque du couplage (effectivement observé dans la réalité) à travers une matrice 
de raideur 6x6. Ce changement a permis non seulement de représenter la liaison intervertébrale 
d’une façon plus réaliste, mais aussi de réduire les efforts enregistrés pendant la simulation de la 
chirurgie. 
Dans une publication du 2008, C.-É. Aubin et al. (Aubin, Labelle, Chevrefils, Desroches, Clin, & 
Eng, 2008) ont fait une preuve de concept pour un simulateur de chirurgie du rachis, appelé S3 
(c’est-à-dire Spine Surgery Simulator), qui se base sur le modèle biomécanique décrit ci-haut et 
qui permet pourtant de prédire les résultats d’une chirurgie. Il s’agit d’un outil simple qui peut 
être utilisé par les chirurgiens pour simuler différentes stratégies chirurgicales pour le même 
patient avant d’effectuer la vraie chirurgie. Les publications qui suivent sont reliées au 
développement successif de ce modèle pour y introduire des manœuvres chirurgicales, telles que 
la translation segmentaire incrémentale directe (Wang, Aubin, Crandall, & Labelle, 2011b) ou la 
dérotation vertébrale (Martino, 2011), ou encore pour le perfectionner (Desrochers-Perrault, 
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Aubin, Wang, & Schwend, 2014). En particulier, l’étude de X. Wang et collègues a modélisé et 
simulé la manœuvre de translation segmentaire incrémentale directe sur 6 cas scoliotiques dont 
les données cliniques et radiologiques ont été utilisées pour personnaliser le modèle multi-corps. 
Les auteurs ont trouvé que cette technique permettait de bien contrôler la position des vertèbres 
scoliotiques sans surcharger les connexions entre la vertèbre et l’implant (Wang et al., 2011b). J. 
Martino (Martino, 2011) a utilisé le même modèle pour analyser la manœuvre de dérotation 
vertébrale avec différents types et densités d’implants afin de diminuer les forces à l’interface 
implant-vertèbre et optimiser la correction tridimensionnelle de la scoliose. Pour cela l’auteur a 
adapté le modèle multi-corps sur 4 cas scoliotiques avec une courbure thoracique majeure et il a 
utilisé un plan factoriel complet comptant 32 simulations pour analyser l’influence du type 
d’implant (vis mono-axiales vs. multi-axiales), de la densité d’implants (50% vs. 100%), du 
nombre de niveaux de dérotation apicale (3 vs. 5), de l’angle de dérotation par rapport au plan 
sagittal (0° vs. 15°) et de la force de traction appliquée en direction antéropostérieure (25 N vs. 50 
N). L’auteur a trouvé que la correction dans le plan transverse était meilleure maximisant l’angle 
de correction (15°) et en utilisant une densité d’implants du 100% avec vis mono-axiales. De 
plus, il a observé qu’en réduisant la densité d’implants de 100% à 50%, la force à l’interface 
implant-vertèbre venait minimisée. Enfin, une autre étude plus récente, celle de F. Desrochers-
Perrault (Desrochers-Perrault et al., 2014), a utilisé le modèle multi-corps afin d’analyser la 
biomécanique du rachis et du bassin intrumentés pour la correction avec vis iliaques des 
déformations associées à une scoliose neuromusculaire. Le but de l’auteur était celui de tester 
différents paramètres d’instrumentation pour minimiser les efforts au niveau des vis iliaques et du 
bassin. En particulier, 6 cas ont été simulés et, pour chacun, 16 simulations ont été effectuées, en 
variant le point d’insertion des vis iliaques (crêtes iliaques vs. sacrum), et en présence ou non 
d’un connecteur transversal, de connecteurs latéraux et de vis sacrées. L’auteur a conclu que les 
efforts au niveau des vis iliaques pouvaient être réduits en absence de vis sacrées et de 
connecteurs latéraux ou en insérant les vis à partir du sacrum plutôt qu’à travers les crêtes 
iliaques. 
En conclusion, le modèle multi-corps flexibles constitue une représentation réaliste, bien que 
simplifiée (en raison du nombre limité des degrés de liberté), du rachis, de l’instrumentation 
spinale et des manœuvres chirurgicales, représentant pourtant un outil très puissant qui peut être 
exploité dans le milieu clinique. 
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CHAPITRE 2 SYNTHÈSE DU TRAVAIL 
 
2.1 Rationnelle et objectifs du projet 
 
2.1.1 Résumé de la problématique 
 
Les points saillants suivants ressortent de la revue de la littérature du chapitre précédent: 
 
• Certaines déformations cyphotiques sévères de la colonne vertébrale (angle de cyphose 
thoracique > 70°) nécessitent une correction chirurgicale; 
• Les ostéotomies de la colonne vertébrale représentent un moyen puissant et efficace pour 
corriger des déformations hypercyphotiques du rachis et restaurer un profil sagittal 
physiologique; 
• Il existe une grande variabilité dans l’utilisation des techniques chirurgicales d’ostéotomie 
et même dans l’exécution d’un type spécifique d’ostéotomie; 
• L’instrumentation préférée pour une chirurgie avec approche postérieure et ostéotomies 
est généralement une instrumentation avec vis pédiculaires ou crochets et tiges 
métalliques; 
• Une augmentation des efforts pendant la chirurgie de la colonne vertébrale avec 
ostéotomies peut entraîner des complications en postopératoire telles que le bris des tiges 
ou des vis et la pseudarthrose; 
• Le nombre de niveaux vertébraux où sont pratiquées les ostéotomies et la quantité de 
résection osseuse sont les paramètres qui permettent d’obtenir une correction adéquate de 
la cyphose; 
• Pour une correction de la cyphose thoracique donnée, il est possible d’utiliser 
alternativement différents types d’ostéotomie; 
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• Des études cliniques comparatives ont analysé les ostéotomies d’un point de vue 
bidimensionnel seulement (dans le plan sagittal, en particulier) et n’ont pas évalué les 
contraintes dans la colonne vertébrale et sur l’instrumentation; 
• Le logiciel Surgimap Spine (Nemaris, 2012-2013) est un outil graphique développé pour 
planifier différents types d’ostéotomie en modifiant directement les radiographies 
préopératoires du patient; cependant il ne permet pas une modélisation tridimensionnelle 
des ostéotomies ni une évaluation des efforts dans la colonne vertébrale et sur 
l’instrumentation; 
• Des modèles par éléments finis et multi-corps flexibles du rachis humain déformé existent 
pour simuler une chirurgie d’instrumentation postérieure, au sein de laquelle des 
techniques d’ostéotomie ont rarement été simulées. 
 
2.1.2 Objectif général 
 
L’objectif général de ce projet de recherche est d’analyser et comparer la biomécanique 3D des 
techniques d’ostéotomie de Ponte (OP) et de soustraction pédiculaire (OSP) et les efforts qui sont 
générés dans la colonne vertébrale et sur l’instrumentation après une chirurgie pour la correction 
de déformations cyphotiques du rachis. 
 
2.1.3 Question de recherche 
 
L’examen des points soulevés précédemment permet de formuler la question de recherche 
suivante: 
“Quelle stratégie avec ostéotomies de Ponte ou de soustraction pédiculaire permet de minimiser 
les efforts sur l’instrumentation et maximiser la stabilité (forces de compression) dans la colonne 
vertébrale au niveau du site d’ostéotomie?”. 
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2.1.4 Objectifs spécifiques 
 
Les objectifs spécifiques suivants sont établis afin de répondre à la question de recherche: 
 
Objectif 1: Modéliser et simuler une ostéotomie de Ponte et une ostéotomie de soustraction 
pédiculaire sur une cohorte de patients atteints de déformations cyphotiques de la colonne 
vertébrale. 
Objectif 2: Comparer l’effet de stratégies chirurgicales alternatives basées sur les ostéotomies de 
Ponte et de soustraction pédiculaire en termes d’efforts engendrés dans la colonne vertébrale et 
sur l’instrumentation suite à une chirurgie pour la correction de déformations cyphotiques. 
 
Une étude qui compare trois stratégies chirurgicales alternatives basées sur les deux techniques 
OP et OSP et qui a été effectuée sur une cohorte de sept patients atteints de déformations 
cyphotiques de la colonne vertébrale est présentée dans l’article scientifique (Annexe A). Les 
matériels et méthodes ainsi que l’ensemble des résultats découlant de cette étude sont rapportés 
dans les deux prochaines sections. Ce chapitre est suivi par le Chapitre 3 qui présente une étude 
de sensibilité avec des simulations supplémentaires faites sur un cas de la même cohorte de 
patients et les relatifs résultats. Un chapitre de discussion générale (Chapitre 4) et une section 
avec une conclusion et les principales recommandations qui ressortent de cette étude complètent 
ce mémoire de maîtrise. 
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2.2 Matériels et méthodes 
 
2.2.1 Patients et instrumentation utilisée 
 
Sept patients hypercyphotiques ont été sélectionnés pour la présente étude et toutes leurs données 
cliniques et radiologiques collectées ont été obtenues avec l’approbation du Comité d’Éthique du 
CHU Sainte-Justine et de l’École Polytechnique. Le critère d’inclusion principal était un 
minimum de 70° de cyphose thoracique, mesurée entre T2 et T12 avec la méthode de Cobb à 
partir des radiographies latérales préopératoires. Tout patient ayant un angle de scoliose supérieur 
à 50° a été exclu, car les déviations de la colonne vertébrale dans le plan coronal ne constituaient 
pas l’objet de cette étude. Par ailleurs, les patients diagnostiqués avec des cyphoses 
neuromusculaires ou congénitales n’ont pas été considérés. Les radiographies postéro-antérieures 
et latérales, pré- et post-opératoires, des sept cas de l’étude sont reportées à l’Annexe B, tandis 
que les principales informations préopératoires et chirurgicales sont synthétisées dans le Tableau 
2.1. 
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Tableau 2.1: Données préopératoires et chirurgicales des cas hypercyphotiques de l’étude (pour 
tous les cas, sauf le premier, le diamètre et le matériel des tiges utilisées lors des simulations ne 
coïncident pas avec ceux des chirurgies réelles) 
Cas	   Âge	  @	  chirurgie	   Sexe	   Poids	   Diagnostic	  
Cyphose	  
PREOP	  
T2-­‐T12	  
Niveaux	  
instrumentés	   Tiges	  
1	   17	  ans	   M	   62.2	  kg	   Cyphose	  de	  Scheuermann	   84°	   T2-­‐L1	  (12)	  
Cobalt	  chrome,	  
D	  =	  5.00	  mm	  
2	   12	  ans	   F	   57.6	  kg	   Cyphose	  post-­‐laminectomie	   74°	   T2-­‐L2	  (13)	  
Cobalt	  chrome,	  
D	  =	  5.00	  mm	  
3	   16	  ans	   M	   98.4	  kg	   Cyphose	  de	  Scheuermann	   70°	   T2-­‐L1	  (12)	  
Titane,	  
D	  =	  6.35	  mm	  
4	   14	  ans	   M	   57.8	  kg	   Cyphose	  post-­‐laminectomie	   95°	   T3-­‐L2	  (12)	  
Cobalt	  chrome,	  
D	  =	  5.00	  mm	  
5	   17	  ans	   M	   98.4	  kg	   Cyphose	  de	  Scheuermann	   76°	   T1-­‐L2	  (14)	  
Cobalt	  chrome,	  
D	  =	  6.35	  mm	  
6	   19	  ans	   M	   41.5	  kg	   Cyphose	  de	  Scheuermann	   97°	   T2-­‐L2	  (13)	  
Cobalt	  chrome,	  
D	  =	  5.00	  mm	  
7	   19	  ans	   M	   62.3	  kg	   Cyphose	  de	  Scheuermann	   77°	   T2-­‐L2	  (13)	  
Cobalt	  chrome,	  
D	  =	  6.35	  mm	  
 
Comme on peut voir dans le Tableau 2.1, les cas sélectionnés étaient pour la plupart adolescents 
(71%) ou jeunes adultes et garçons (86%). L’angle de cyphose préopératoire mesurait en 
moyenne 82° ± 11°. Parmi les sept cas, 5 avaient une diagnostic de cyphose de Scheuermann (en 
suivant le critère de Sorensen: au moins 5° de wedging vertébral sur au moins trois vertèbres 
adjacentes (Sorensen, 1964)) et 2 de cyphose iatrogénique, issue d’une laminectomie extensive 
pratiquée lors d’une chirurgie antécédente suite à laquelle l’hypercyphose s’est développée. De 
plus, le poids moyen de 68.3 kg était assez variable, allant de 41.5 kg (Cas 6) à 98.4 kg (Cas 3 et 
5). 
En moyenne, 12.7 niveaux vertébraux thoraciques et thoraco-lombaires ont été instrumentés. Les 
tiges utilisées étaient majoritairement en cobalt chrome (6/7) et elles avaient un diamètre de 5.00 
mm ou 6.35 mm. La forme 3D des tiges a été reconstruite à partir des radiographies postéro-
antérieures et latérales postopératoires de chaque patient. Les radiographies préopératoires ont 
aussi été utilisées pour tenir compte de la courbure cyphotique initiale. Cependant, le cintrage des 
tiges, tel que réalisé par le chirurgien en salle d’opération, n’était pas connu. Puisque les tiges 
subissent normalement des déformations plastiques en peropératoire (Franck Le Naveaux, 
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communication personnelle, 16 Octobre 2014), suite à l’application des manœuvres chirurgicales, 
leur forme ne coïncidait pas parfaitement avec celle des radiographies postopératoires et elle 
devait être pourtant approximée (Figure 2.1). 
	   	  
Figure 2.1: Reconstruction des tiges à partir des radiographies postopératoires du Cas 3 
Pour les types d’implants utilisés et leur configuration, on peut faire référence au Tableau 2.2. 
 
Tableau 2.2: Implants utilisés pour les sept cas chirurgicaux et leur position (CT = Crochet 
Transversaire, D = Droite, G = Gauche, VMA = Vis Multi-Axiale, VUA = Vis Uni-Axiale). 
Cas	   1	   2	   3	   4	   5	   6	   7	  
G	   D	   G	   D	   G	   D	   G	   D	   G	   D	   G	   D	   G	   D	  
T1	   	   	   	   	   	   	   	   	   CT	   CT	   	   	   	   	  
T2	   VUA	   CT	   CT	   CT	   CT	   CT	   	   	   VUA	   VUA	   CT	   CT	   CT	   CT	  
T3	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   CT	   CT	   CT	   CT	   VUA	   VUA	   CT	   CT	   CT	   CT	  
T4	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VMA	   VMA	   CT	   CT	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	  
T5	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   	   VUA	   VMA	   VMA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	  
T6	   	   	   VUA	   VUA	   VUA	   	   VMA	   VMA	   VUA	   VUA	   	   VUA	   VUA	   VUA	  
T7	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   	   VUA	   	   	   VUA	   VUA	   VUA	   	   	   	  
T8	   	   	   VMA	   VMA	   VUA	   	   VMA	   VMA	   VUA	   VUA	   	   	   VMA	   VMA	  
T9	   VUA	   VUA	   	   	   	   	   VMA	   	   	   	   VUA	   	   VMA	   VMA	  
T10	   VUA	   VUA	   VMA	   VMA	   VMA	   	   VMA	   VMA	   VMA	   VMA	   	   VUA	   VMA	   VMA	  
T11	   VUA	   VMA	   VUA	   VUA	   VMA	   VMA	   VMA	   	   VMA	   VMA	   VUA	   VUA	   VMA	   VMA	  
T12	   VMA	   VMA	   VUA	   VUA	   VMA	   VMA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VMA	   VMA	  
L1	   VMA	   VMA	   VUA	   VUA	   VMA	   VMA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VUA	   VMA	   VMA	  
L2	   	   	   VUA	   VUA	   	   	   VUA	   VUA	   VMA	   VMA	   VUA	   VUA	   VMA	   VMA	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Les crochets transversaires étaient positionnés sur les deux premières vertèbres proximales de 
façon à former un ancrage pour la manœuvre de cantilever décrite dans la Section 2.2.4. Les 
autres implants étaient soit des vis uni-axiales (VUA) soit des vis multi-axiales (VMA). Il faut 
toutefois remarquer que, par rapport aux configurations originales des implants, tel que montré 
sur les radiographies postopératoires à l’Annexe B, des changements mineurs ont été effectués 
pour pouvoir simuler l’ostéotomie de soustraction pédiculaire à l’apex de la courbure thoracique. 
Les mêmes changements ont été appliqués pour les trois stratégies simulées afin de garder des 
conditions identiques. Il s’agit, en particulier, de la densité d’implants qui a été légèrement 
augmentée pour deux patients (Cas 2 et 7) et de l’enlèvement des vis présentes à l’apex de la 
courbure (Cas 3-7) car lorsqu’on pratique une OSP, les pédicules sont aussi enlevés et il n’est pas 
possible d’avoir des implants à ce niveau. 
 
2.2.2 Modèle multi-corps flexibles personnalisé 
 
Un modèle multi-corps flexibles personnalisé a été développé au sein du logiciel MD ADAMS 
2010 (MSC.Software, Santa Ana, CA) à partir de la reconstruction 3D effectuée avec les 
radiographies postéro-antérieure et latérale préopératoires de chaque patient. En particulier, 
toutes les reconstructions de l’étude, exception faite pour celle du Cas 3, ont été effectuées avec 
des radiographies EOS. Pour le Cas 3, des images EOS préopératoires n’étaient pas disponibles et 
des radiographies ordinaires avec ceinture de calibration ont été utilisées. Une reconstruction 3D 
postopératoire pour chacun des patients a aussi été effectuée afin de réaliser des mesures 
angulaires comparables avec celles obtenues à la fin de chaque simulation. Une description plus 
complète des méthodes de reconstruction adoptées est présente à la Section 1.4.1 du Chapitre 1. 
Les vertèbres (de T1 à L5) et le bassin ont été considérés comme des corps rigides. En particulier, 
chaque vertèbre comptait 19 repères anatomiques, dont 10 pour le corps vertébral, 4 pour les 
pédicules, 1 pour l’apophyse épineuse et un sur l’extrémité de chaque facette (4 en total). Le 
bassin avait un total de 16 points qui ne sont pas détaillés ici parce qu’il n’est pas objet de la 
présente étude. Pour chaque vertèbre, un centre de masse, identifié avec l’appellatif "CM1", a été 
calculé comme moyenne géométrique des 10 points du corps vertébral (cela est dû au fait que la 
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majorité de la masse de chaque vertèbre se concentre au niveau du corps). De plus, un système de 
référence vertébral (local) a été défini à partir de la forme, position et orientation de chaque 
vertèbre, comme décrit par la Scoliosis Research Society (Stokes, 1994). L’origine de ce système 
de référence coïncidait avec le CM1 de la vertèbre, l’axe Z passait par les points centraux des 
deux plateaux vertébraux, tandis que l’axe Y passait par deux points correspondants situés à la 
base des pédicules (Figure 2.2). 
 
Figure 2.2: Vertèbre thoracique (T4) et système de référence local 
 
Tous les points de la vertèbre étaient définis par rapport à ce système de référence local, mais 
aussi par rapport au système de référence global du modèle. Les axes de ce dernier coïncidaient 
avec ceux décrits à la Section 1.1 du Chapitre 1: axe postéro-antérieur (X), axe médio-latéral (Y) 
et axe vertical ascendant (Z) (Figure 2.3). 
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Figure 2.3: Modèle multi-corps flexibles du Cas 6 (vue latérale (gauche) et postéro-antérieure 
(droite)) et système de référence global 
 
En ce qui concerne les structures intervertébrales (disque intervertébral, capsules articulaires des 
facettes et complexe ligamentaire de l’unité fonctionnelle), elles étaient considérées comme 
flexibles car, sous chargement, elles se déforment beaucoup plus que les structures osseuses 
(Aubin, Labelle, Chevrefils, Desroches, Clin, & Boivin, 2008). En particulier, le comportement 
tridimensionnel de ces structures a été décrit par une matrice de raideur 6x6. Les données de cette 
matrice découlaient d’essais expérimentaux et relatifs résultats publiés dans la littérature et 
différaient pour les unités fonctionnelles thoraciques (de T1-T2 à T11-T12) et lombaires (de T12-
L1 à L5-S1). En particulier, les données thoraciques (Figure 2.4) ont été tirées des travaux de M. 
M. Panjabi et al. (Panjabi et al., 1976), tandis que les données lombaires (Figure 2.5) des travaux 
de M. G. Gardner-Morse et al. (Gardner-Morse & Stokes, 2004). 
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Figure 2.4: Données tirées de (Panjabi et al., 1976) pour la caractérisation des unités 
fonctionnelles thoraciques 
 
 
 
Figure 2.5: Données tirées de (Gardner-Morse & Stokes, 2004) pour la caractérisation des unités 
fonctionnelles lombaires 
 
Les termes sur la diagonale principale mettent en relation les forces et les moments avec les 
déplacements et les rotations qui leur correspondent. En particulier, les trois valeurs appartenant 
au 4ème quadrant de ces matrices ont une signification particulière car elles se réfèrent aux 
mouvements physiologiques d’inclinaison latérale, flexion et torsion et moments relatifs, comme 
montré sur les Figures 2.4 et 2.5. Les quinze termes en dehors de la diagonale principale de 
chaque côté (matrice symétrique) représentent les coefficients de couplage qui se réfèrent à une 
composante de charge produite par un mouvement dans une autre direction quelconque. 
Théoriquement, seulement six de ces coefficients devraient être différent de zéro s’il y a une 
symétrie anatomique parfaite dans le plan sagittal (Panjabi et al., 1976). 
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2.2.3 Modélisation des techniques chirurgicales d’ostéotomie et de 
l’instrumentation spinale 
 
Les ostéotomies de Ponte et de soustraction pédiculaire ont été modélisées avec une double 
fonction: 
 
• Biomécanique: réduction de la raideur intervertébrale; 
• Géométrique: modification de la topologie pour représenter le changement de la 
géométrie aux niveaux ostéotomisés. 
 
Pour la première de ces fonctions, la matrice caractérisant la raideur intervertébrale a été modifiée 
à travers la multiplication des termes de la diagonale principale du 4ème quadrant par des facteurs 
de dégénérescence tirés de la littérature. Ils représentent la réduction de la raideur intervertébrale 
(exprimée comme rapport entre la raideur finale (UF lésée) et initiale (UF intacte)) qui se produit 
suite à l’enlèvement de la capsule articulaire au niveau des facettes et à la résection des ligaments 
du complexe postérieur (ligament jaune, interépineux et supra-épineux). En particulier, ces 
coefficients différaient pour une unité fonctionnelle thoracique (Boudreault, 1994) et lombaire 
(Gardner-Morse & Stokes, 2004), comme montré dans la Figure 2.6. 
  
Figure 2.6: Facteurs de dégénérescence pour une UF thoracique (gauche) et lombaire (droite) 
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Le nombre d’unités fonctionnelles considérées par cette modification dépendait du type et 
nombre d’ostéotomies réalisées. Pour une ostéotomie de Ponte, une seule unité fonctionnelle a 
été modifiée, tandis que pour une ostéotomie de soustraction pédiculaire, deux unités 
fonctionnelles à la fois ont subi des changements car les processus articulaires inférieur et 
supérieur de la même vertèbre sont enlevés. 
Après avoir multiplié les trois termes de la matrice de raideur par les facteurs correspondants de 
dégénérescence, la correction angulaire a été réalisée en modifiant la position relative des repères 
sur les facettes bilatéralement (facetectomie) ou la géométrie de la vertèbre (enlèvement d’un 
coin d’os du corps vertébral) et en fermant postérieurement la distance créée (fermeture de 
l’ostéotomie). 
 
Changements géométriques avec ostéotomie de Ponte 
Pour une ostéotomie de Ponte, seulement une unité fonctionnelle à la fois était affectée par ces 
changements géométriques. Puisque chaque vertèbre constituait un corps rigide, il s’agissait de 
modifier sa topologie pour simuler la résection osseuse. En particulier, les repères représentant 
les extrémités des deux facettes inférieures de la vertèbre supérieure et celles des deux facettes 
supérieures de la vertèbre inférieure ont été déplacés pour simuler une résection osseuse 
(facetectomie). Les ressorts qui modélisaient le comportement mécanique des structures 
intervertébrales n’ont pas été déplacés et leurs points d’attachement restaient ancrés aux centres 
de masse des vertèbres. Pour simplifier la modélisation, cette résection a été réalisée de façon 
symétrique supérieurement et inférieurement. De plus, il a fallu tenir compte de la distance 
initiale entre les facettes supérieure et inférieure bilatéralement car -bien que dans la réalité il y 
ait une superposition- il arrivait qu’elles étaient plus distantes dans le modèle (Figure 2.7 a). 
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(a) 
 
 (b) 
 
(c) 
 
(d) 
Figure 2.7: Modélisation des changements géométriques avec une ostéotomie de Ponte 
 
L’algorithme développé tenait en compte cette éventualité et déplaçait les repères présents sur les 
extrémités des facettes de façon à créer la même "ouverture postérieure" bilatéralement et à 
appliquer une compression postérieure symétrique. Cette compression postérieure tenait compte 
de la distance initiale entre les facettes supérieure et inférieure et de la quantité d’os enlevée 
bilatéralement. Par ailleurs, la création d’une ouverture postérieure symétrique signifiait, par 
exemple, que si la distance initiale entre les facettes de gauche était plus grande de celle de droite, 
la résection osseuse subie par les facettes supérieure et inférieure du côté gauche était inférieure à 
celle du côté droit. Le fait de garder le même niveau de compression et de correction dans le plan 
sagittal, était dû au choix de ne pas utiliser et modéliser les ostéotomies pour la correction des 
déformations éventuellement présentes dans le plan coronal. En résumant, les changements 
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géométriques d’une ostéotomie de Ponte ont été réalisés en deux étapes: un déplacement des 
repères sur les facettes afin de créer de chaque côté la même ouverture postérieure (spécifiée en 
input) et une compression postérieure qui annulait cette nouvelle distance entre les repères 
(fermeture de l’ostéotomie). 
Premièrement, deux plans ont été créés sur les facettes supérieures de la vertèbre inférieure 
(Figure 2.7 b). Ces plans étaient positionnés à l’extrémité de chaque facette (en correspondance 
du repère) et leur normale avait la même direction que l’axe Z du repère, coïncidant avec l’axe 
vertical ascendant (local) de la vertèbre inférieure (Figure 2.2). Dans la Figure 2.7 b, les normales 
des plans créés sur les extrémités des facettes supérieures et les repères présents sur les extrémités 
des facettes inférieures ont été représentés. La distance point-plan initiale entre le repère sur la 
facette inférieure de la vertèbre supérieure et le plan créé sur la facette supérieure de la vertèbre 
inférieure a été calculée bilatéralement. La différence entre la distance point-plan passée comme 
input (ouverture postérieure) et la distance point-plan initiale donnait la quantité totale dont les 
repères sur les facettes inférieure et supérieure devaient être déplacés. Ce déplacement a eu lieu le 
long de la direction verticale ascendante locale (normale du plan créé sur la facette supérieure). 
Une fois la position finale des repères atteinte (Figure 2.7 c), l’ouverture postérieure a été annulée 
en appliquant un déplacement contrôlé ("general motion") (Figure 2.7 d). 
Si une seule ostéotomie de Ponte était réalisée, les écrous des implants à ce niveau étaient serrés 
bilatéralement pour stabiliser la correction. Quand plusieurs OP étaient réalisées sur des niveaux 
adjacents, elles ont été pratiquées une après l’autre et une liaison de fixité temporaire a été créée 
entre les facettes de chaque unité fonctionnelle ostéotomisée. Cette fixité a été enlevée une fois 
tous les implants sécurisés bilatéralement. 
 
Changements géométriques avec ostéotomie de soustraction pédiculaire 
Lorsqu’une ostéotomie de soustraction pédiculaire était pratiquée, deux unités fonctionnelles à la 
fois était impliquées. Cela comportait la présence de trois vertèbres (supérieure, centrale, 
inférieure) et de deux disques intervertébraux. Pour réaliser les changements géométriques au 
sein d’une OSP, la topologie de la vertèbre centrale (modélisée comme corps rigide) devait être 
modifiée. Deux parties distinctes reliées antérieurement ont été créées à partir du corps vertébral. 
Pour cela, il a fallu définir deux plans de coupe qui délimitaient le coin d’os enlevé de la vertèbre. 
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Ces plans ont été créés symétriquement par rapport au plan central de la vertèbre qui se trouvait à 
mi-chemin entre les plateaux supérieur et inférieur du corps vertébral. Pour définir ces plans, 
deux nouveaux repères ont été positionnés au milieu entre les coins supérieur et inférieur du 
corps vertébral antérieurement. Ces repères avaient la même origine et le même axe médio-latéral 
(qui coïncide avec l’axe Y de la vertèbre (Figure 2.2)), tandis que les axes verticaux ascendants 
(Z) étaient pivotés l’un par rapport à l’autre d’une quantité (en degrés) spécifiée en input et qui 
représentait l’angle du coin osseux qui devait être enlevé. Ces axes Z constituaient aussi les 
normales des plans de coupe qui devaient être superposés pour fermer l’ostéotomie. Dans la 
Figure 2.8 a, les normales des deux plans de coupe ont été représentées avec des flèches et elles 
ont été positionnées en correspondance des deux nouveaux repères antérieurement. L’angle θ 
entre les deux normales était l’angle du coin osseux qui devait être enlevé pour réaliser la 
correction. Après, un joint rotatif a été créé entre les deux plans au niveau des repères introduits 
antérieurement. Les ressorts, qui représentaient les structures intervertébrales (préalablement 
modifiées avec les facteurs de dégénérescence), ont été attachés avec une des deux extrémités aux 
deux nouvelles parties, supprimant de cette façon toute liaison mécanique avec la vertèbre 
intacte. Comme on peut voir dans la Figure 2.8 a, les ressorts étaient attachés au CM1 des 
vertèbres d’un côté et au centre du plan de coupe de l’autre côté. Dans la même figure, des 
parallélépipèdes (en blanc) ont été ajoutés (en dessus du plan de coupe supérieur et en dessous de 
celui inférieur) pour représenter schématiquement les parties osseuses qui restaient. 
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(a) 
 
(b) 
Figure 2.8: Modélisation des changements géométriques avec une ostéotomie de soustraction 
pédiculaire 
 
Après avoir modifié la topologie de la vertèbre centrale ostéotomisée, un déplacement contrôlé 
("general motion") a été appliqué entre les deux parties pour ramener les plans de coupe l’un sur 
l’autre. Une fois les deux plans coïncidents, une liaison de fixité a été créée entre les deux pour 
simuler un contact solide et les écrous des implants aux niveaux adjacents serrés pour stabiliser la 
correction (Figure 2.8 b). Dans la même figure, on peut remarquer que les ressorts qui modélisent 
les structures intervertébrales deviennent coïncidents une fois les deux plans de coupe 
superposés. 
 
Instrumentation spinale 
Les détails sur le type d’instrumentation utilisée pour les sept cas de l’étude sont décrits à la 
Section 2.1 de ce chapitre. Les implants ont été modélisés comme des corps rigides et ils 
pouvaient être constitués d’un corps, comme les crochets transversaires (Figure 2.9 a), ou de 
plusieurs corps, comme les vis uni-axiales ou multi-axiales (Figure 2.9 b). 
θ 
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Figure 2.9: Crochets transversaires (a), vis multi-axiales (b) et tiges (c) 
(Images (a) et (b) adaptées de (Martino, 2011)) 
 
En particulier, pour ce dernier type, les composants (notamment, la tête et le corps de la vis) 
étaient connectés entre eux à travers des joints spécifiques au type d’implant. Pour une vis uni-
axiale, la tête pouvait seulement pivoter autour d’un axe, tandis que la tête d’une vis multi-axiale 
était reliée par un joint sphérique à son corps et elle était alors en mesure de pivoter par rapport 
aux trois axes. L’interface implant-os a été modélisée comme un ressort 6-dimensionnel non-
linéaire dont le comportement charge-déplacement a été défini à partir des données extraites 
d’expériences in vitro effectuées avec des vertèbres cadavériques instrumentées (Aubin, Labelle, 
Chevrefils, Desroches, Clin, & Boivin, 2008). Enfin, les tiges ont été représentées comme des 
poutres flexibles dont la caractérisation mécanique a été faite à partir des informations (sur le 
matériel et le diamètre) extraites des comptes rendus des chirurgies. Les modules d’élasticité 
longitudinale et tangentielle utilisés étaient E = 240 GPa et G = 100 GPa pour le cobalt chrome et 
E = 110 GPa et G = 37.6 GPa pour le titane. 
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2.2.4 Simulation de la chirurgie avec ostéotomies 
 
Les conditions aux limites suivantes ont été imposées au modèle multi-corps tout au long de la 
simulation de la chirurgie d’instrumentation: le bassin était fixé tandis que T1 pouvait translater 
le long de l’axe vertical ascendant global et pivoter par rapport à tous les axes (seulement les 
translations dans le plan transverse étaient bloquées) (Figure 2.10). 
	  
Figure 2.10: Conditions aux limites imposées au modèle multi-corps 
 
Par la suite, les différentes étapes de la chirurgie avec ostéotomies ont été simulées comme suit: 
 
i. Attachement des tiges proximalement: les extrémités proximales des deux tiges ont été 
engagées dans les implants proximaux des deux côtés et une liaison cylindrique a été 
créée entre la tête des implants (crochets ou vis) et les segments des tiges concernés 
(Figure 2.11 a); 
ii. Serrage des implants proximalement: les liaisons cylindriques entre les implants et les 
segments des tiges déjà engagés ont été changées avec des liaisons de fixité (Figure 2.11 
b); 
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iii. Ostéotomies, manœuvre de cantilever et serrage final des implants: la manœuvre de 
cantilever a été utilisée pour connecter les tiges distalement et compléter la correction, en 
s’appuyant sur la fondation proximale créée aux étapes i. et ii. et en mettant en 
hyperextension les segments spinaux. 
Au niveau numérique, cette manœuvre ainsi que les ostéotomies ont été simulées en deux 
étapes: 
 
• Les deux tiges ont été engagées dans les implants apicaux et distaux restants 
bilatéralement (Figure 2.11 c); 
• Les ostéotomies ont été après réalisées à l’apex de la courbure cyphotique et, 
une fois la correction obtenue à travers leur fermeture, tous les implants 
apicaux et distaux ont été serrés (Figure 2.11 d). 
	  
(a)	  
	  
(b)	  
	  
(c)	  
	  
(d)	  
Figure 2.11: Étapes d’une chirurgie avec manœuvre de cantilever et ostéotomies 
 
Les charges gravitationnelles ont été introduites à la fin de la simulation pour reproduire la 
position debout du patient en postopératoire. Pour cela, une force a été appliquée sur chaque 
vertèbre: sa valeur était proportionnelle au poids correspondant à la section vertébrale transverse 
(Pearsall, Reid, & Livingston, 1996) et son point d’application a été déplacé antérieurement par 
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rapport au centre de masse de la vertèbre (Kiefer, Shirazi-Adl, & Parnianpour, 1997; Watkins, 
2007), comme spécifié dans le Tableau 2.3. 
 
Tableau 2.3: Modélisation des forces de gravité 
Niveau	  
Charge	  gravitationnelle	  exprimée	  
comme	  %	  du	  poids	  du	  patient	  
(Pearsall	  et	  al.,	  1996)	  
Translation	  antérieure	  (en	  mm)	  du	  
point	  d’application	  de	  la	  force	  par	  
rapport	  au	  centre	  de	  masse	  de	  la	  
vertèbre	  (Kiefer	  et	  al.,	  1997;	  
Watkins,	  2007)	  
Tête,	  bras	  et	  T1	   20.9	   8.66	  
T2	   1.1	   13.35	  
T3	   1.4	   17.45	  
T4	   1.3	   20.97	  
T5	   1.3	   23.91	  
T6	   1.3	   26.26	  
T7	   1.4	   28.04	  
T8	   1.5	   29.23	  
T9	   1.6	   29.84	  
T10	   2.0	   29.87	  
T11	   2.1	   29.32	  
T12	   2.5	   28.18	  
L1	   2.4	   26.46	  
L2	   2.4	   24.16	  
L3	   2.3	   21.27	  
L4	   2.6	   17.81	  
L5	   2.6	   13.76	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2.2.5 Stratégies chirurgicales alternatives avec ostéotomies et analyse 
statistique 
 
Trois stratégies chirurgicales alternatives avec ostéotomies ont été conçues, en faisant varier le 
nombre et le type d’ostéotomies utilisées (Figure 2.12): 
 
• Une ostéotomie de soustraction pédiculaire à l’apex; 
• 3 ostéotomies de Ponte sur les trois niveaux vertébraux apicaux; 
• 6 ostéotomies de Ponte réalisées sur les trois niveaux au-dessus et au-dessous de l’apex. 
 
	  
Figure 2.12: Stratégies alternatives avec ostéotomies 
 
Les trois stratégies ont été simulées pour chacun des sept cas hypercyphotiques de l’étude. En 
particulier, le nombre de niveaux ostéotomisés a été fixé et la quantité de résection osseuse (OSP) 
ou d’ouverture postérieure (OP) a été calculée à travers un processus itératif afin d’obtenir une 
différence maximale de ±5° entre la cyphose (mesurée entre T2 et T12 avec la méthode de Cobb) 
postopératoire et celle simulée. Le Tableau 2.4 montre où ces ostéotomies ont été pratiquées pour 
chaque cas. 
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Tableau 2.4: Unités fonctionnelles ostéotomisées pour chaque cas de l’étude 
UF	  
1	   2	   3	   4	   5	   6	   7	  
O
SP
	  
3	  
O
P	  
6	  
O
P	  
O
SP
	  
3	  
O
P	  
6	  
O
P	  
O
SP
	  
3	  
O
P	  
6	  
O
P	  
O
SP
	  
3	  
O
P	  
6	  
O
P	  
O
SP
	  
3	  
O
P	  
6	  
O
P	  
O
SP
	  
3	  
O
P	  
6	  
O
P	  
O
SP
	  
3	  
O
P	  
6	  
O
P	  
T3-­‐T4	   	   	   x	   	   	   	   	   	   	   	   	   	   	   	   	   	   	   	   	   	   	  
T4-­‐T5	   	   	   x	   	   	   	   	   	   	   	   	   x	   	   	   	   	   	   	   	   	   x	  
T5-­‐T6	   x	   x	   x	   	   	   	   	   	   x	   	   x	   x	   	   	   	   	   	   x	   	   	   x	  
T6-­‐T7	   x	   x	   x	   	   	   x	   	   	   x	   x	   x	   x	   	   	   x	   	   	   x	   x	   x	   x	  
T7-­‐T8	   	   x	   x	   	   x	   x	   	   x	   x	   x	   x	   x	   	   x	   x	   x	   x	   x	   x	   x	   x	  
T8-­‐T9	   	   	   x	   x	   x	   x	   X	   x	   x	   	   	   x	   X	   x	   x	   x	   x	   x	   	   x	   x	  
T9-­‐T10	   	   	   	   x	   x	   x	   X	   x	   x	   	   	   x	   X	   x	   x	   	   x	   x	   	   	   x	  
T10-­‐T11	   	   	   	   	   	   x	   	   	   x	   	   	   	   	   	   x	   	   	   x	   	   	   	  
T11-­‐T12	   	   	   	   	   	   x	   	   	   	   	   	   	   	   	   x	   	   	   	   	   	   	  
 
Les six unités fonctionnelles (7 vertèbres) de la stratégie avec 6 ostéotomies de Ponte 
constituaient ce qu’on appelle le "site d’ostéotomie", au niveau duquel les variables 
biomécaniques de l’étude ont été calculées. 
 
En particulier, les trois stratégies avec ostéotomies ont été comparées sur la base des 3 variables 
suivantes: 
 
• Force de compression vertébrale: force orientée vers le bas et perpendiculaire au plateau 
supérieur de la vertèbre supérieure ostéotomisée; 
• Force résultante à l’interface implant-vertèbre (côté gauche et droit); 
• Moment résultant interne des deux tiges. 
 
De plus, les corrections globale (au niveau de la cyphose thoracique, de T2 à T12) et locale (au 
niveau des ostéotomies) obtenues avec chaque stratégie chirurgicale ont été calculées. Pour la 
correction globale, on a regardé la différence entre la cyphose préopératoire et celle obtenue avec 
la simulation des trois stratégies. Pour celle locale, on a considéré la correction angulaire obtenue 
localement aux niveaux ostéotomisés. Elle coïncidait avec l’angle du coin osseux pour une OSP, 
tandis que pour les stratégies avec OP, elle a été calculée comme suit: pour chaque unité 
fonctionnelle ostéotomisée, la valeur absolue de la différence entre le wedging discal 
préopératoire et celui obtenu après simulation a été calculée. La somme de ces valeurs (3 pour la 
stratégie avec 3 OP et 6 pour celle avec 6 OP) donnait la correction locale pour les stratégies avec 
ostéotomies de Ponte. 
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Par la suite, une analyse de la variance (rANOVA ou ANOVA pour des mesures répétées) a été 
utilisée pour comparer les trois stratégies sur la base des trois variables biomécaniques décrites 
ci-haut. Le choix de ce test statistique est justifié par le fait que les cas, sur lesquels différents 
traitements (stratégies) ont été simulés, étaient corrélés entre eux (il s’agissait toujours des 
mêmes patients). Cette analyse a été effectuée sur les données brutes (toujours au niveau du site 
d’ostéotomie) pour le premier des paramètres biomécaniques, c’est-à-dire la force de 
compression vertébrale, pour étudier le changement dans la distribution de ces forces. Pour les 
deux autres variables biomécaniques (force résultante implant-vertèbre et moment résultant 
interne des tiges), on voulait vérifier si une des stratégies augmentait les efforts au niveau de 
l’instrumentation et c’est pour cette raison que l’analyse statistique a été conduite sur les valeurs 
moyennes et maximales, toujours calculées dans le site d’ostéotomie. Cette analyse a été réalisée 
avec le logiciel Statistica 10 (StatSoft, Tulsa, OK), avec un niveau de significativité fixé à α = 
0.05.
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2.3 Résultats 
 
2.3.1 Résultats géométriques 
 
Les valeurs de la cyphose thoracique, mesurée entre T2 et T12 dans le plan sagittal à la fin de 
chaque simulation, sont reportées pour chaque patient et stratégie chirurgicale dans le Tableau 
2.5. Dans ce tableau, les angles de cyphose préopératoire et postopératoire sont aussi présentés. 
La différence entre la cyphose obtenue en postopératoire et celle de la simulation est écrite entre 
parenthèses. En particulier, on peut remarquer que la différence maximale ne dépasse pas 5° en 
valeur absolue. 
 
Tableau 2.5: Résultats pour la cyphose thoracique (mesurée entre T2 et T12) et différence avec 
les mesures postopératoires entre parenthèses 
Cas PREOP réel POSTOP réel Simulation OSP Simulation 3 OP Simulation 6 OP 
1 84° 66° 67° (-1°) 67° (-1°) 67° (-1°) 
2 74° 67° 66° (+1°) 65° (+2°) 65° (+2°) 
3 70° 51° 47° (+4°) 46° (+5°) 52° (-1°) 
4 95° 83° 84° (-1°) 86° (-3°) 86° (-3°) 
5 76° 61° 65° (-4°) 64° (-3°) 64° (-3°) 
6 97° 71° 68° (+3°) 67° (+4°) 67° (+4°) 
7 77° 58° 62° (-4°) 59° (-1°) 60° (-2°) 
 
La correction globale (obtenue au niveau de toute la courbure thoracique) est comparable 
(différence moyenne d’un degré) pour les trois stratégies avec des valeurs moyennes de 16° pour 
une OSP et 6 OP et 17° pour 3 OP. En ce qui concerne la correction locale, la valeur du wedging 
discal a été calculée au niveau du site d’ostéotomie pour chaque stratégie (cf. Figure 2.13, où les 
68 
 
résultats pour le Cas 6 sont montrés à titre d’exemple). En particulier, on peut remarquer que la 
stratégie avec ostéotomie de soustraction pédiculaire (en vert) est celle qui affecte le moins la 
valeur du wedging discal par rapport aux mesures préopératoires (en violet). De plus, la stratégie 
avec trois ostéotomies de Ponte (en bleu) est celle qui s’éloigne le plus des valeurs préopératoires 
là où les ostéotomies sont pratiquées, c’est-à-dire au niveau des unités fonctionnelles T7-T8, T8-
T9 et T9-T10. Les différences (en valeur absolue) entre le wedging discal préopératoire et simulé 
ont été calculées pour la stratégie avec 3 OP sur les trois niveaux ostéotomisés et sur tous les 
niveaux (6) pour la stratégie avec 6 OP. Comme déjà expliqué à la Section 2.2.5 du chapitre 
précédent, ces différences permettent de calculer la correction obtenue localement avec les 
ostéotomies de Ponte, tandis que pour l’OSP on considère l’angle du coin osseux enlevé. En 
conclusion, même pour les valeurs moyennes de correction locale, on ne remarque pas de 
différence (écart d’un degré) entre les trois stratégies (14° pour une OSP et 3 OP et 15° pour 6 
OP). 
 
Figure 2.13: Wedging discal au niveau du site d’ostéotomie pour le Cas 6 
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2.3.2 Effet du type de stratégie simulée sur les paramètres biomécaniques 
 
2.3.2.1 Force de compression vertébrale 
 
Les valeurs moyennes des forces de compression vertébrale au niveau du site d’ostéotomie sont 
311 N pour la stratégie avec une OSP, et 440 N et 366 N pour les stratégies avec 3 et 6 OP, 
respectivement (Figure 2.14 gauche). Le test rANOVA a permis de déterminer que la différence 
entre les 3 stratégies est statistiquement significative (p-value < 0.05), tandis que le test de 
Bonferroni a permis de déterminer que toutes les stratégies, prises deux à deux, diffèrent 
significativement (p-values < 0.05). En particulier, la stratégie avec 3 OP augmente de 42% et 
20% la force de compression vertébrale moyenne par rapport aux stratégies avec une OSP et 6 
OP. De plus, la stratégie avec 6 OP augmente cette force de 18% par rapport à une OSP. Enfin, 
des tendances sont effectivement présentes au niveau des valeurs moyennes de la force de 
compression vertébrale pour chaque cas et stratégies simulés (Figure 2.14 droite). On peut aussi 
remarquer que la moyenne de la force de compression vertébrale produite par la stratégie avec 6 
OP est toujours plus élevée de celle avec une seule OSP pour tous les patients, exception faite 
pour le Cas 3. 
 
Figure 2.14: Valeurs moyennes et intervalles de confiance à 95% (gauche) et tendances pour les 
sept cas simulés (droite) de la force de compression vertébrale 
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2.3.2.2 Force implant-vertèbre et moment interne des tiges 
 
Les valeurs moyennes et maximales (calculées au niveau du site d’ostéotomie) de la force 
résultante à l’interface implant-vertèbre des deux côtés sont reportées dans le Tableau 2.6. Les 
valeurs moyennes de la force implant-vertèbre sont 220 N du côté gauche et 272 N du côté droit 
pour la stratégie avec une OSP, 251 N (gauche) et 289 N (droite) pour celle avec 3 OP, 226 N 
(gauche) et 268 N (droite) pour la 6 OP. Les valeurs maximales de la force implant-vertèbre sont 
430 N du côté gauche et 445 N du côté droit pour la stratégie avec une OSP, 473 N (gauche) et 
446 N (droite) pour celle avec 3 OP, 428 N (gauche) et 432 N (droite) pour la 6 OP. La Figure 
2.15 (gauche) montre à titre d’exemple les valeurs des forces résultantes à l’interface implant-
vertèbre dans le site d’ostéotomie du Cas 5. Les valeurs moyennes et maximales sont également 
représentées avec les relatifs intervalles de confiance à 95% dans les Figures 2.16 et 2.17 ((a) et 
(b), gauche). Il n’y a pas de différence significative entre ces valeurs, ni pour la moyenne ni pour 
le maximum (p > 0.05). Dans les Figures 2.16 et 2.17 ((a) et (b), droite), les valeurs moyennes et 
maximales de la force implant-vertèbre sont reportées pour chaque patient et on constate qu’il n’y 
a pas de corrélation entre ce paramètre biomécanique et les stratégies avec ostéotomies, tel que 
montré par le test statistique. On peut quand même remarquer que, pour le Cas 3, la valeur 
moyenne de la force implant-vertèbre augmente linéairement avec un nombre de niveaux 
ostéotomisés croissant et que le niveau maximal de la force est significativement plus élevé dans 
la stratégie avec 6 OP. 
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Tableau 2.6: Valeurs moyennes et maximales de la force résultante à l’interface implant-vertèbre 
et du moment résultant interne des tiges (effet du type de stratégie non significatif, p > 0.05) 
 
St
ra
té
gi
e 
si
m
ul
ée
 
Moyenne Maximum 
Gauche Droite Gauche Droite 
Fo
rc
e 
im
pl
an
ts
 [N
] 
OSP 220 272 430 445 
3 OP 251 289 473 446 
6 OP 226 268 428 432 
M
om
en
t t
ig
es
 [N
m
] 
OSP 10 11 17 16 
3 OP 10 10 17 16 
6 OP 10 11 18 17 
 
 
 
Figure 2.15: Force résultante à l’interface implant-vertèbre (gauche) et moment résultant interne 
des tiges (droite) dans le site d’ostéotomie pour le Cas 5 
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Les trois stratégies ont donné des valeurs comparables pour le moment interne des tiges, toujours 
calculé au niveau du site d’ostéotomie. Le Tableau 2.6 fait une synthèse des résultats pour les 
moments. Les valeurs moyennes du moment interne de la tige de gauche et droite sont 10 Nm et 
11 Nm pour les stratégies avec une OSP et 6 OP et 10 Nm pour les deux tiges avec 3 OP. Des 
couples maximaux de 17 Nm (gauche) et 16 Nm (droite) ont été trouvés pour les deux stratégies 
avec une OSP et 3 OP, tandis que pour la stratégie avec 6 OP des moments de 18 Nm et 17 Nm 
ont été enregistrés pour la tige de gauche et droite, respectivement. La Figure 2.15 (droite) 
montre à titre d’exemple les valeurs maximales des moments résultants internes des tiges dans le 
site d’ostéotomie du Cas 5. Les valeurs moyennes et maximales sont également représentées avec 
les relatifs intervalles de confiance à 95% dans les Figures 2.16 et 2.17 ((c) et (d), gauche). 
Aucune différence significative n’a été trouvée entre les trois stratégies pour les valeurs 
moyennes et maximales du moment. Dans les Figures 2.16 et 2.17 ((c) et (d), droite), les valeurs 
moyennes et maximales du moment interne des tiges sont reportées pour chaque cas simulé et on 
constate qu’il n’y a pas de corrélation entre ce paramètre biomécanique et la stratégie 
d’ostéotomie simulée, tel que montré par le test statistique. En ce qui concerne le moment moyen 
et maximal interne des tiges du Cas 3, il est toujours plus élevé pour la stratégie avec 6 OP et sa 
valeur maximale est très élevée par rapport à celle des autres patients qui ont tous des tiges en 
cobalt chrome. 
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Figure 2.16: Valeurs moyennes et intervalles de confiance à 95% (gauche) et tendances pour les 
sept cas (droite) de (a) force implant-vertèbre (côté gauche), (b) force implant-vertèbre (côté 
droit), (c) moment de la tige de gauche et (d) moment de la tige de droite 
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Figure 2.17: Valeurs maximales et intervalles de confiance à 95% (gauche) et tendances pour les 
sept cas (droite) de (a) force implant-vertèbre (côté gauche), (b) force implant-vertèbre (côté 
droit), (c) moment de la tige de gauche et (d) moment de la tige de droite 
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Enfin, une analyse plus approfondie, exécutée sur tous les implants et sur chaque segment des 
deux tiges, a permis de trouver que: 
• Pour 60% des simulations, le maximum global de la force résultante à l’interface implant-
vertèbre était au niveau du site d’ostéotomie; 
• Pour 81% des cas, le moment maximal interne des tiges calculé au niveau du site 
d’ostéotomie coïncidait avec le moment maximal global. 
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CHAPITRE 3 ÉTUDE COMPLÉMENTAIRE DE L’INFLUENCE DU 
CINTRAGE DES TIGES, DE LA POSITION ET DE L’ORIENTATION 
DES IMPLANTS ET DE LA RÉDUCTION DE RAIDEUR 
INTERVERTÉBRALE AU NIVEAU DU SITE D’OSTÉOTOMIE 
 
Ce chapitre présente des analyses complémentaires qui ont été conduites afin d’évaluer l’impact 
de certains paramètres sur les résultats et les conclusions de cette étude. 
La première étude a porté sur le cintrage peropératoire des tiges qui n’est pas connu avec 
certitude parce que la forme peropératoire des tiges n’a pas été mesurée. La forme des tiges a été 
estimée à partir des radiographies pré- et postopératoires, en tenant compte des déformations 
plastiques que les tiges subissent suite à leur insertion et aux manœuvres chirurgicales. La 
deuxième étude a porté sur la position et l’orientation des implants qui ont été évaluées à partir 
des radiographies postopératoires. Une dernière étude a porté sur la réduction de la raideur 
intervertébrale suite à l’ablation des éléments osseux (facettes) et ligamentaires (ligaments jaune, 
interépineux et supra-épineux) postérieurs, estimée à partir de données expérimentales 
relativement variables. 
 
3.1 Méthodologie 
 
Afin d’évaluer l’impact de cette variabilité, douze simulations supplémentaires ont été effectuées 
pour le Cas 5. En particulier, les stratégies avec une ostéotomie de soustraction pédiculaire et 
trois ostéotomies de Ponte ont été simulées car elles différaient le plus dans l’analyse de la 
Section 2.3.2 du chapitre précédent. Pour chaque paramètre (1. cintrage des tiges, 2. position et 
orientation des implants, 3. réduction de la raideur intervertébrale au niveau ostéotomisé), deux 
configurations décrites ci-bas ont été étudiées (pour un total de 12 simulations). 
La variabilité du cintrage des tiges a été estimée à partir d’une étude qui évaluait les différences 
entre des tiges cintrées par 11 chirurgiens pour la correction des déformations scoliotiques 
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(Pawelek, Newton, & Perry, 2006). La déviation standard variait entre 7° et 8° pour différents 
matériaux. Le cintrage des tiges de cette étude de sensibilité a donc été modifié de ±10°. Le 
cintrage initiale des tiges gauche et droite mesurait 70° et 69°, respectivement. En ce qui 
concerne la position et orientation des implants, des variations de ±3 mm le long de l’axe médio-
latéral global et ±5° dans le plan sagittal ont été simulés, comme précédemment fait par une autre 
étude de sensibilité qui utilisait le même modèle (Wang et al., 2011a). En particulier, les valeurs 
de variation fixées, la trajectoire des implants (gauche ou droite pour la position et haut ou bas 
pour l’orientation) a été modifiée d’une façon aléatoire pour tous les implants (niveaux de T6 à 
T12) se trouvant dans le site d’ostéotomie, tel que défini dans le chapitre précédent. De cette 
façon, deux configurations d’implants avec position et orientation aléatoirement modifiées dans 
le site d’ostéotomie ont été définies et simulées. Enfin, pour la variabilité de la réduction de 
raideur au niveau ostéotomisé, l’étude de F. Boudreault (Boudreault, 1994) a enregistré une 
valeur moyenne d’environ 23% (21% pour la flexion, 29% pour l’inclinaison latérale et 18% pour 
la torsion). Les valeurs initiales de réduction de la raideur reportées dans le chapitre précédent ont 
donc été modifiées de ±25% de leur valeur. 
À la fin de chaque simulation, la cyphose thoracique (mesurée entre T2 et T12), les forces de 
compression vertébrale, les forces résultantes calculées à l’interface implant-vertèbre de chaque 
côté et les résultantes des moments internes des tiges ont été calculées. En particulier, les trois 
derniers paramètres biomécaniques ont été toujours évalués au niveau du site d’ostéotomie, 
comme fait précédemment dans la Section 2.3.2 du Chapitre 2. Enfin, ces valeurs ont été 
comparées à celles obtenues pour la simulation initiale et moyennées pour effectuer une 
comparaison entre la stratégie avec une seule ostéotomie de soustraction pédiculaire et celle avec 
trois ostéotomies de Ponte. 
 
3.2 Résultats 
 
Les deux tableaux suivants présentent les résultats des 6 simulations effectuées pour la stratégie 
avec une OSP (Tableau 3.1) et des 6 simulations pour la stratégie avec 3 OP (Tableau 3.2). La 
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première ligne de chaque tableau reporte les résultats de la simulation initiale (telle qu’effectuée 
dans le Chapitre 2) pour chaque stratégie (OSP et 3 OP). 
 
Tableau 3.1: Valeurs de la cyphose thoracique mesurée entre T2 et T12 et des paramètres 
biomécaniques pour les 6 simulations avec une OSP (D = Droite, G = Gauche, MAX = 
Maximum, MOY = Moyenne; les pourcentages entre parenthèses se réfèrent à une 
augmentation/diminution de la valeur par rapport à la simulation initiale (première ligne)). 
Stratégie OSP 
Cas 5 
Cyphose 
[°] 
MOY force 
de 
compression 
[N] 
MOY force 
implant-
vertèbre [N] 
MAX force implant-
vertèbre [N] 
MOY 
moment 
tiges [Nm] 
MAX moment tiges 
[Nm] 
G D G D G D G D 
Sim. initiale 65 530 190 240 325 469 13 11 15 15 
 
Cint. tiges +10° 72 
554 
(+ 5%) 
278 262 
461 
(+ 42%) 
435 
(- 7%) 
14 12 
24 
(+ 60%) 
18 
(+ 20%) 
Cint. tiges -10° 59 
441 
(- 17%) 
200 244 
424 
(+ 31%) 
362 
(- 21%) 
12 16 
20 
(+ 33%) 
20 
(+ 33%) 
Implants conf. 1 65 
524 
(- 1%) 
339 437 
686 
(+ 111%) 
625 
(+ 33%) 
14 13 
22 
(+ 47%) 
19 
(+ 27%) 
Implants conf. 2 64 
541 
(+ 2%) 
401 329 
588 
(+ 81%) 
671 
(+ 43%) 
12 12 
17 
(+ 13%) 
17 
(+ 13%) 
Raideur +25% 65 
530 
(+ 0%) 
190 236 
326 
(+ 0%) 
439 
(- 6%) 
12 11 
15 
(+ 0%) 
15 
(+ 0%) 
Raideur -25% 65 
530 
(+ 0%) 
191 238 
323 
(- 1%) 
469 
(+ 0%) 
13 11 
15 
(+ 0%) 
16 
(+ 7%) 
Moyenne 65 
520 
(- 2%) 
267 291 
468 
(+ 44%) 
500 
(+ 7%) 
13 13 
19 
(+ 27%) 
18 
(+ 20%) 
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Tableau 3.2: Valeurs de la cyphose thoracique mesurée entre T2 et T12 et des paramètres 
biomécaniques pour les 6 simulations avec 3 OP (D = Droite, G = Gauche, MAX = Maximum, 
MOY = Moyenne; les pourcentages entre parenthèses se réfèrent à une augmentation/diminution 
de la valeur par rapport à la simulation initiale (première ligne)). 
Stratégie 3 OP 
Cas 5 
Cyphose 
[°] 
MOY force 
de 
compression 
[N] 
MOY force 
implant-
vertèbre [N] 
MAX force implant-
vertèbre [N] 
MOY 
moment 
tiges [Nm] 
MAX moment tiges 
[Nm] 
G D G D G D G D 
Sim. initiale 64 713 203 264 387 468 11 10 15 13 
 
Cint. tiges +10° 71 
730 
(+ 2%) 
344 281 
505 
(+ 31%) 
474 
(+ 1%) 
13 11 
23 
(+ 53%) 
17 
(+ 31%) 
Cint. tiges -10° 57 
592 
(- 17%) 
209 277 
441 
(+ 14%) 
412 
(- 12%) 
10 14 
17 
(+ 13%) 
20 
(+ 54%) 
Implants conf. 1 64 
712 
(+ 0%) 
356 432 
678 
(+ 75%) 
619 
(+ 32%) 
12 11 
21 
(+ 40%) 
18 
(+ 39%) 
Implants conf. 2 63 
709 
(+ 1%) 
425 382 
633 
(+ 64%) 
689 
(+ 47%) 
11 11 
14 
(- 7%) 
18 
(+ 39%) 
Raideur +25% 64 
713 
(+ 0%) 
204 267 
392 
(+ 1%) 
457 
(- 2%) 
11 10 
15 
(+ 0%) 
13 
(+ 0%) 
Raideur -25% 64 
713 
(+ 0%) 
205 257 
380 
(- 2%) 
443 
(- 5%) 
11 10 
15 
(+ 0%) 
13 
(+ 0%) 
Moyenne 64 
695 
(- 3%) 
291 316 
505 
(+ 31%) 
516 
(+ 10%) 
11 11 
18 
(+ 20%) 
17 
(+ 31%) 
 
La variabilité de la position et de l’orientation des implants ainsi que de la réduction de la raideur 
intervertébrale au niveau ostéotomisé a un impact presque nul sur la correction de la cyphose 
thoracique, tandis que le cintrage des tiges a une influence plus importante (première colonne des 
Tableaux 3.1 et 3.2). 
La variation de la réduction de raideur intervertébrale simulée n’a pas d’effet sur les résultats, 
mais les deux autres paramètres ont engendré des différences importantes pour chaque stratégie. 
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En moyenne, la force maximale à l’interface implant-vertèbre augmente de 44% (côté gauche) et 
7% (côté droit) pour la stratégie avec une OSP et de 31% (gauche) et 10% (droite) pour celle 
avec 3 OP. Le maximum du moment interne des tiges de la stratégie avec une OSP augmente en 
moyenne de 27% et 20%, pour les tiges de gauche et droite respectivement, tandis que 
l’augmentation au niveau des tiges gauche et droite de la stratégie avec 3 OP est égale à 20% et 
31%. Si on regarde l’effet de la variabilité de chaque paramètre de l’étude de sensibilité sur les 3 
paramètres biomécaniques, la force de compression vertébrale est surtout influencée par la 
réduction du cintrage des tiges (-10°), avec une diminution de 17% (pour une OSP et 3 OP) par 
rapport à la simulation initiale. En ce qui concerne la force maximale à l’interface implant-
vertèbre, sa valeur augmente considérablement pour chacune des deux stratégies (variations 
maximales: 111% (configuration 1, côté gauche) pour une OSP et 75% (configuration 1, côté 
gauche) pour 3 OP) dans les simulations des deux configurations d’implants. L’alignement des 
implants par rapport aux tiges dans la simulation initiale permet de limiter les efforts à l’interface 
implant-vertèbre, tandis qu’un non-alignement quelconque, comme celui des configurations 1 et 
2 simulées, les augmente d’une façon très importante. Enfin, le maximum du moment interne des 
tiges semble être majoritairement influencé tant par le cintrage (variations maximales: 60% (+ 
10°, côté gauche) pour une OSP et 54% (- 10°, côté droit) pour 3 OP) que par l’alignement des 
implants (variations maximales: 47% (configuration 1, côté gauche) pour une OSP et 40% 
(configuration 1, côté gauche) pour 3 OP). 
Malgré l’augmentation des valeurs de force maximale à l’interface implant-vertèbre et de 
moment interne des tiges que les 12 simulations supplémentaires génèrent, les valeurs moyennes 
(en rouge dans les Tableaux 3.1 et 3.2) restent comparables pour les stratégies avec une OSP et 3 
OP. De plus, la valeur moyenne (en rouge dans les Tableaux 3.1 et 3.2) des forces de 
compression vertébrale mesurées pour les 12 simulations supplémentaires est égale à 695 N pour 
la stratégie avec 3 OP et à 520 N pour celle avec une OSP. La stratégie avec 3 OP produit donc la 
force de compression vertébrale plus élevée avec une augmentation d’environ 34% par rapport à 
la stratégie avec une seule OSP, en ligne avec ce qui a été mesuré dans la simulation initiale (713 
N vs. 530 N: 35%). Ces dernières observations permettent d’affirmer que, par rapport aux 
résultats de l’analyse de la variance présentée au Chapitre 4, la variabilité des paramètres de 
l’étude de sensibilité ne change pas les conclusions de l’étude principale car seulement la force de 
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compression vertébrale semble être significativement différente parmi les stratégies avec une 
seule OSP et 3 OP. 
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CHAPITRE 4 DISCUSSION GÉNÉRALE 
 
L’objectif général de cette étude était d’évaluer quelle stratégie chirurgicale avec ostéotomie de 
Ponte ou de soustraction pédiculaire permet de minimiser les efforts sur l’instrumentation et 
augmenter la stabilité du rachis dans le site d’ostéotomie après correction des déformations 
cyphotiques. La présente étude a comparé trois stratégies chirurgicales alternatives, dont deux 
avec ostéotomies de Ponte à trois et six niveaux, et une avec une seule ostéotomie de soustraction 
pédiculaire. L’analyse conduite sur les résultats des simulations a montré que ni la force 
résultante à l’interface implant-vertèbre ni le moment résultant interne des tiges ne différaient pas 
parmi les trois stratégies simulées. Cela veut dire que pratiquer une seule ostéotomie de 
soustraction pédiculaire à l’apex de la courbure thoracique ou des ostéotomies de Ponte multiples 
aux niveaux apicaux résulte en un chargement équivalent de l’instrumentation. 
Ce résultat semble contredire ce qui a été rapporté dans la littérature (Smith et al., 2011) sur la 
fréquence de rupture des tiges qui est plus élevée pour une OSP que pour des OP. Ceci amène 
cependant quelques éléments qui permettent d’expliquer ce résultat: la première remarque est 
que, normalement, l’ostéotomie de soustraction pédiculaire est plus souvent pratiquée au niveau 
lombaire pour corriger de façon plus importante les déformations de la colonne vertébrale en 
présence d’un déséquilibre sagittal global (type II). L’utilisation de l’ostéotomie de soustraction 
pédiculaire au niveau thoracique (qui constitue l’objet de la présente étude) a été quand même 
reportée avec succès dans la littérature (Bakaloudis et al., 2011; Bridwell, 2006), mais la 
connaissance sur la biomécanique et les taux de succès est encore très limitée. De plus, il faut 
considérer que l’angle de cintrage des tiges est plus petit au niveau thoracique qu’au niveau 
lombaire et cela pour deux raisons principales. Premièrement, la cyphose thoracique est 
normalement moins élevée que la lordose lombaire. Deuxièmement, les ostéotomies réalisées au 
niveau thoracique sont utilisées pour corriger des déformations segmentaires et résultent moins 
efficaces pour corriger un déséquilibre sagittal global quand comparées à celles lombaires. En 
fait, un profil sagittal physiologique est plus facilement reconstitué en ajoutant des degrés de 
lordose au niveau lombaire. Le cintrage des tiges a une importance majeure sur leur durée de vie 
en fatigue, surtout en présence d’une ostéotomie de soustraction pédiculaire (Tang et al., 2013). 
Le cintrage moins important des tiges dans la région thoracique par rapport à celle lombaire 
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signifie moins de déformations plastiques induites lors du cintrage peropératoire des tiges, donc 
une meilleure durée de vie en fatigue des tiges et donc moins de risque de défaillance de 
l’instrumentation. 
De plus, il faut considérer que les valeurs de la force implant-vertèbre et du moment interne des 
tiges ont été toujours calculées au niveau du site d’ostéotomie, c’est-à-dire dans une région qui 
inclut six unités fonctionnelles (7 vertèbres) et qui correspond à la zone réellement ostéotomisée 
seulement pour la stratégie avec 6 OP. Dans les deux autres cas (stratégies avec 1 OSP ou 3 OP), 
cette région inclut aussi des niveaux péri-apicaux qui n’ont pas subi d’ostéotomie. Cela pourrait 
expliquer le fait de n’avoir pas trouvé un niveau d’effort plus élevé pour la stratégie avec une 
seule OSP, tel que rapporté par les chirurgiens et dans la littérature. En fait, la moyenne effectuée 
sur toute la région du site d’ostéotomie pour la stratégie avec une seule OSP pourrait masquer 
une augmentation d’effort au niveau ostéotomisé. 
Malgré le nombre limité de patients et l’écart-type élevé, surtout pour les valeurs maximales des 
paramètres biomécaniques, aucune tendance particulière n’a pas pu être identifiée parmi les 
différents cas. Cela signifie que la stratégie avec ostéotomies qui minimise les efforts au niveau 
de l’instrumentation doit être évaluée cas par cas puisqu’elle est spécifique au patient. 
Si on effectue une analyse de chaque cas de la cohorte, on peut aussi constater que le Cas 3 
présente un comportement différent par rapport aux autres cas car le niveau d’effort est majeur à 
l’augmenter du nombre de niveaux ostéotomisés. En particulier, les implants et les tiges sont plus 
chargés quand on réalise six ostéotomies de Ponte. Ce cas est le seul avec des tiges en titane (les 
autres ont tous des tiges en cobalt chrome) et cela suggère que le matériel des tiges peut 
influencer le niveau et la distribution des efforts sur l’instrumentation. De plus, la valeur 
maximale du moment sur les tiges est plus élevée dans le Cas 3, ce qui confirme une donnée 
découlant de la littérature selon laquelle les tiges en cobalt chrome ont une résistance majeure par 
rapport à celles en titane (Tang et al., 2013). 
En outre, pour la majorité des simulations, l’instrumentation était maximalement chargée au 
niveau du site d’ostéotomie (60% des cas pour la force à l’interface implant-vertèbre et 81% pour 
le moment interne des tiges). L’augmentation d’efforts dans la région ostéotomisée peut être 
expliquée par le fait que les ostéotomies sont pratiquées à l’apex de la déformation cyphotique ou 
84 
 
dans les niveaux adjacents. C’est donc à cet endroit où les forces de gravité sont les plus 
excentrées du rachis, donc générant un bras de levier plus grand sur l’instrumentation. 
En ce qui concerne la force de compression vertébrale dans le site d’ostéotomie, des différences 
importantes ont été trouvées parmi les trois stratégies chirurgicales simulées. Cela signifie que, 
bien que la courbure cyphotique soit la même, la procédure chirurgicale adoptée et le nombre 
d’ostéotomies pratiquées modifie la façon dont les charges de compression sont reparties entre 
l’instrumentation et la colonne vertébrale. En particulier, cela est dû à un effet combiné de forces 
appliquées lors de la chirurgie et aux différences géométriques locales dans la forme de la 
colonne vertébrale. En particulier, la stratégie qui produisait la force de compression vertébrale la 
plus faible était celle avec OSP, ce qui pourrait donner moins de stabilité au niveau des segments 
ostéotomisés car la colonne vertébrale, qui supporte tout le poids en absence d’instrumentation, 
risque de ne pas suffisamment reprendre la charge une fois les tiges serrées. Il faut aussi préciser 
que la force de compression vertébrale, calculée comme composante en direction verticale 
descendante et perpendiculaire au plateau supérieur de la vertèbre supérieure ostéotomisée, a été 
utilisée pour les deux types d’ostéotomies, OP et OSP. Cependant, les forces qui sont reprises sur 
les surfaces de fermeture du corps vertébral pour l’ostéotomie de soustraction pédiculaire, n’ont 
pas été calculées car une liaison de fixité a été imposée entre les deux parties osseuses et ces 
forces pourraient différer par rapport à celles mesurées au niveau du disque intervertébral en 
dessus. 
Le modèle développé dans le cadre de ce projet de recherche a permis de bien reproduire une 
chirurgie de la colonne vertébrale avec instrumentation et ostéotomies de Ponte et de soustraction 
pédiculaire. En fait, les résultats obtenus pour l’angle de cyphose thoracique donnent des 
différences négligeables entre les simulations et le postopératoire réel car inférieures à la 
variabilité intra- et inter-observateur documentée pour des mesures radiographiques (Carman, 
Browne, & Birch, 1990). 
Les résultats de cette étude confirment le fait que des ostéotomies de Ponte réalisées sur plusieurs 
niveaux peuvent fournir la même correction qu’une seule ostéotomie de soustraction pédiculaire 
(un degré de différence en moyenne), comme précédemment reporté dans la littérature (Cho et 
al., 2005). 
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Les changements géométriques produits par les ostéotomies ont été modélisés d’une façon à bien 
représenter leur biomécanique (Bridwell, 2006), comme montré par les différences entre le 
wedging discal préopératoire et celui issu des simulations. En particulier, l’ostéotomie de Ponte 
engendre des modifications de wedging discal plus importantes par rapport à l’ostéotomie de 
soustraction pédiculaire puisque la première s’appuie sur le disque intervertébral pour la 
correction, tandis que la deuxième sur la paroi rigide du corps vertébral antérieurement. 
Bien qu’en mesure de reproduire correctement la chirurgie de la colonne vertébrale avec 
ostéotomies, le modèle développé comporte diverses limites. En premier lieu, l’absence de 
certains tissus mous comme les muscles, qui donnent une contribution importante à la stabilité du 
patient en position debout, peut avoir influencé la répartition des charges entre la colonne 
vertébrale et l’instrumentation. En outre, la liaison glissière imposée sur T1 tout au long de la 
simulation et l’absence de translations dans le plan transverse peut avoir eu une influence sur la 
distribution des charges lors de la fermeture des ostéotomies. Par ailleurs, on ne peut pas faire 
totalement confiance aux valeurs absolues des efforts, en tenant compte de toutes les 
simplifications introduites au niveau des propriétés mécaniques et de la simulation des différentes 
étapes chirurgicales. Les moments internes des tiges semblent un peu élevés et la force 
intervertébrale (dont la force de compression vertébrale représente la composante en direction 
verticale descendante) peut être différente selon l’adéquation entre les données utilisées et celles 
réelles. En fait, les propriétés mécaniques des structures intervertébrales ont été modélisées avec 
un ressort 6-dimensionnel dont le comportement charge-déplacement est décrit par une matrice 
de raideur 6x6 linéarisée. La simplification effectuée avec la linéarisation (Gardner-Morse & 
Stokes, 2004; Panjabi et al., 1976) peut donc avoir influencé la valeur absolue de la force 
intervertébrale. À cet égard, une personnalisation des propriétés mécaniques du rachis cyphotique 
à partir des radiographies latérales avec la colonne vertébrale en hyperextension pourrait donner 
un modèle biomécanique plus réaliste parce que représentatif de la flexibilité spécifique du 
patient. Une fois un tel modèle (personnalisé) éventuellement disponible pour les patients 
cyphotiques, il pourrait être exploité pour tester l’influence de la flexibilité de la courbure sur 
l’efficacité des différentes ostéotomies. De toute façon, le niveau de confiance attribuable aux 
valeurs absolues des efforts joue un rôle secondaire dans cette étude car l’analyse de la variance a 
été faite d’une manière comparative afin d’évaluer l’influence relative des différentes stratégies 
testées. De plus, la reconstruction 3D de la géométrie préopératoire de la colonne vertébrale et du 
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bassin de chaque cas a été réalisée avec une erreur qui varie entre 1.2 mm (images EOS) et 1.8 
mm (radiographies biplanaires avec ceinture de calibration), dépendamment de la méthode 
utilisée (Glaser et al., 2012; Kadoury et al., 2007). À cela se rajoute le fait que les malformations 
des corps vertébraux typiques de la maladie de Scheuermann ont été prises en compte d’une 
façon très limitée en phase de reconstruction, ce qui constitue une autre source potentielle 
d’erreur. 
Une étude de sensibilité qui portait sur le cintrage des tiges, la position et l’orientation des 
implants et la réduction de la raideur intervertébrale aux niveaux ostéotomisés a été conduite afin 
d’évaluer l’impact de la variabilité de ces paramètres sur les conclusions du présent travail. Les 
résultats obtenus pour les douze simulations supplémentaires effectuées ont montré que les 
variations des paramètres analysés n’influençaient pas la cyphose thoracique obtenue avec les 
simulations initiales, exception faite pour le cintrage des tiges. En fait, il modifiait plus la 
cyphose thoracique, mais de quantités semblables pour les deux stratégies avec 3 OP et une OSP 
qui généraient donc des courbures toujours comparables. De plus, les valeurs moyennes et 
maximales de la force implant-vertèbre et du moment interne des tiges, bien qu’augmentées en 
moyenne dans les nouvelles simulations, étaient encore comparables (d’un point de vue relatif) 
pour les deux stratégies simulées. Enfin, la plus grande différence a toujours été trouvée au 
niveau de la force de compression vertébrale, significativement plus importante pour la stratégie 
avec trois ostéotomies de Ponte que pour celle avec une ostéotomie de soustraction pédiculaire, 
confirmant les conclusions découlant des simulations initiales. 
Par ailleurs, l’analyse s’est limitée à trois stratégies chirurgicales alternatives pour lesquelles le 
type et nombre d’ostéotomies variait, mais toutes les autres conditions restaient inchangées. Afin 
de répondre au même objectif de minimisation des efforts sur l’instrumentation lors d’une 
chirurgie avec ostéotomies, l’influence des charges fonctionnelles ainsi que du matériel des tiges 
ou du type d’implants dans le site d’ostéotomie pourrait être étudiée. La modélisation des 
ostéotomies qui a été développée pourrait aussi être utilisée pour étudier d’autres pathologies ou, 
encore, intégrée dans la simulation de la chirurgie de la scoliose pour laquelle les ostéotomies 
sont également employées. 
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CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS 
 
Ce projet de maîtrise avait pour but d’analyser et comparer la biomécanique tridimensionnelle 
d’ostéotomies de Ponte ou de soustraction pédiculaire pour le traitement chirurgical des 
déformations cyphotiques de la colonne vertébrale. Dans un premier temps, un modèle 
biomécanique personnalisé du rachis avec cyphose de Scheuermann ou cyphose post-
laminectomie a été développé et adapté à sept cas. Par la suite, les ostéotomies de Ponte (OP) et 
de soustraction pédiculaire (OSP) ont été modélisées. Enfin, trois stratégies chirurgicales 
alternatives avec ces deux types d’ostéotomies ont été simulées pour chaque cas afin de 
déterminer quelle configuration permettrait de minimiser les efforts sur l’instrumentation et 
maximiser la stabilité dans le site d’ostéotomie. 
Le modèle biomécanique développé pour simuler la chirurgie d’instrumentation du rachis avec 
ostéotomies a permis de reproduire correctement la configuration postopératoire de la cyphose 
thoracique, avec une différence maximale de 5°. La correction obtenue localement et globalement 
avec une seule ostéotomie de soustraction pédiculaire était équivalente à celle donnée par des 
ostéotomies de Ponte multiples (3 et 6 niveaux). Par ailleurs, il n’y avait pas de différences 
significatives pour la force à l’interface implant-vertèbre et le moment interne des tiges. 
Toutefois, une augmentation de la force exercée sur la connexion entre l’implant et la vertèbre et 
du moment interne des tiges a été enregistrée dans le site d’ostéotomie dans 60% et 81% des 
simulations, respectivement. Comme aucune tendance particulière n’a pas été trouvée parmi les 
sept cas simulés, il semble que la stratégie minimisant les efforts dans l’instrumentation soit 
spécifique à chaque patient. En ce qui concerne la distribution de la force de compression 
vertébrale, elle variait considérablement parmi les trois scénarios d’ostéotomies simulés. En 
particulier, la stratégie avec trois ostéotomies de Ponte augmentait cette force de 42% et 20% par 
rapport à une seule ostéotomie de soustraction pédiculaire et à six ostéotomies de Ponte, 
respectivement. La stratégie qui produisait la force de compression la plus faible était celle avec 
OSP, ce qui pourrait donner moins de stabilité au niveau des segments ostéotomisés. Enfin, une 
étude de sensibilité qui portait sur la variabilité du cintrage des tiges, de la position et de 
l’orientation des implants et sur la réduction de la raideur des structures intervertébrales aux 
niveaux ostéotomisés, a montré que les conclusions de la présente étude restent inchangées bien 
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que les valeurs moyennes et maximales des paramètres biomécaniques analysés augmentent. En 
résumant, le modèle biomécanique développé et les résultats de la présente étude ont indiqué que 
les trois stratégies avec ostéotomies de Ponte et de soustraction pédiculaire produisent une 
augmentation d’efforts équivalente sur l’instrumentation au niveau du site d’ostéotomie et une 
distribution différente des charges au niveau de la colonne vertébrale, l’OSP étant la procédure 
qui produit la force de compression vertébrale la plus faible. 
L’analyse de la biomécanique tridimensionnelle des ostéotomies de Ponte et de soustraction 
pédiculaire a dû inévitablement prévoir des approximations et des simplifications par rapport à la 
réalité. C’est pour cette raison que les résultats sont fiables sur une base relative, et non pas sur 
les niveaux absolus. Dans des travaux futurs, le modèle multi-corps flexible pourrait être raffiné 
et l’étude poursuivie en tenant compte des recommandations suivantes: 
 
• Évaluer les effets de différents chargements fonctionnels sur la distribution d’efforts dans 
le rachis instrumenté après correction chirurgicale avec ostéotomies; 
• Analyser l’influence du matériel et diamètre des tiges et du type d’implants sur les efforts 
au niveau du site d’ostéotomie et de l’instrumentation; 
• Ajouter la contribution des forces musculaires puisqu’elles stabilisent la colonne 
vertébrale et peuvent influencer la distribution des charges entre le rachis et 
l’instrumentation. 
 
Malgré ses limites, la présente étude était la première du genre à effectuer une analyse numérique 
simulant des chirurgies de la colonne vertébrale avec ostéotomies et constitue une contribution 
originale qui permet d’améliorer les connaissances sur la biomécanique de ces techniques 
chirurgicales. De plus, dans un contexte de correction des déformations du rachis, le modèle 
numérique développé permet de tester différents scénarios chirurgicaux sur un même patient pour 
déterminer la configuration qui minimise les efforts sur l’instrumentation et donc réduire les 
risques associés au bris des tiges et vis et à la pseudarthrose. Dans des travaux futurs, ce modèle 
pourrait être utilisé pour adresser d’autres pathologies du rachis traitées avec les ostéotomies et 
différents types des tiges et d’implants afin de minimiser le risques biomécaniques et le taux de 
chirurgies de révision. 
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ANNEXE A – ARTICLE SCIENTIFIQUE 1: BIOMECHANICAL 
ANALYSIS OF PONTE AND PEDICLE SUBTRACTION 
OSTEOTOMIES FOR THE SURGICAL CORRECTION OF KYPHOTIC 
DEFORMITIES 
 
Cette annexe présente un article scientifique qui porte sur l’analyse biomécanique 
d’ostéotomies de Ponte et de soustraction pédiculaire pour la correction chirurgicale de 
déformations cyphotiques. Cet article représente une synthèse de l’ensemble du travail 
conduit dans le cadre de ce projet de recherche. Il a été soumis pour publication à la revue 
"Journal of Spinal Disorders and Techniques" au mois de Novembre 2014. Le premier auteur 
a contribué majoritairement (environ 85%) à la rédaction de cet article. 
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Abstract 
Study Design: 3D biomechanical analysis of Ponte and pedicle subtraction 
osteotomies through computer simulations. 
Objective: To analyze and compare the 3D biomechanics of Ponte and pedicle 
subtraction osteotomies in spinal instrumentation for kyphotic deformity correction. 
Summary of Background Data: Ponte (PO) and pedicle subtraction osteotomies 
(PSO) are an important surgical procedure in kyphotic deformity correction. Despite 
their efficacy in enabling the correction of the sagittal profile, postoperative failures 
have been reported. Most studies are based on clinical observations or performed on 
single functional spinal units. The biomechanical impact of PO and PSO on the 
deformed spine during and after the instrumentation has yet to be investigated. 
Methods: A patient-specific flexible multi-body model was adapted to study the 
biomechanics of seven surgical hyperkyphotic cases (kyphosis > 70°). The geometry 
of the spine from T1 to the pelvis was reconstructed in 3D using plain radiographs 
and previously developed techniques; biomechanical properties were derived by 
adapting published experimental results. Three instrumentation strategies with one-
level PSO, 3-level PO, or 6-level PO and different amounts of bone removal were 
computationally simulated and forces within the instrumented spine were computed. 
The results were analyzed through rANOVA tests. 
Results: Under gravitational loads in the erect posture, the forces exerted on the 
screws and the rod moments were maximal at or around the vertebral levels of the 
osteotomy, respectively in 60% and 81% of the simulations, but did not significantly 
differ among the simulated strategies (p-value > 0.05). The mean spinal compressive 
forces were 311 N, 440 N and 366 N, respectively for one-level PSO, 3-level PO, 6-
level PO and the differences were all statistically significant (p < 0.05). 
Conclusions: The maximum implant loads, though not statistically different among 
the three strategies, were mostly located at the osteotomy site. The three simulated 
strategies generated a different distribution of spinal compressive forces at the 
osteotomy site. 
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Introduction 
Sagittal imbalance and related spinal deformities are known to be correlated with 
back pain and disability1, 2. Vertebral osteotomies, along with posterior 
instrumentation and fusion, allow restoration of a normal sagittal profile, back pain 
relief, and deformity correction3-5. Smith-Petersen and Ponte osteotomies (SPO and 
PO), pedicle subtraction osteotomy (PSO) and vertebral column resection (VCR) are 
the mostly used approaches6-10. A single-level PO or SPO allows a correction of 5° to 
15° per level6, 8, and additional degrees of lordosis may be added by increasing the 
number of osteotomized levels11. Pedicle subtraction osteotomies can be performed 
both in the thoracic and lumbar spinal segments, allowing an increased correction of 
25° and 35°, respectively11. The VCR is a highly demanding technique, which can 
produce tremendous correction by completely removing vertebrae7. 
Despite their efficacy in addressing spinal deformities, reported failure and 
revision surgery rates are as high as 25.8%4. The nature and frequency of 
postoperative complications vary among different osteotomy techniques. Smith et al. 
reviewed 578 cases of surgical treatment of thoracolumbar sagittal plane deformities, 
215 of them involved PSO and 135 SPO12. They found that the overall complication 
rate was significantly higher for procedures including osteotomies (34.8% vs. 17.0%) 
and greater for PSO (39.1%) compared to SPO (28.1%). Incidence of proximal 
junctional kyphosis after multiple levels of PO ranges from 6% to 27%6, while 
reported instrumentation failure rate is 3.7%13. A higher number of complications 
were reported for the PSO procedure12. A retrospective study of 14 revision surgeries 
reported 4 cases of pseudarthrosis with rod breakage after lumbar PSO14. Moreover, 
a retrospective review performed on 442 patients concluded that the risk of rod 
fracture was more than doubled if a pedicle subtraction osteotomy was performed at 
lumbar levels15. Concerning the instrumentation constructs, the same authors 
observed that the failure rate was greater for Ti6Al4V rods (25%) compared to 
Stainless Steel (17%) and Cobalt-Chrome (7%). Another study found that rod 
contouring had a degrading effect on rod fatigue life16. A clinical study compared the 
results of performing multiple SPO (3 or more) with a single PSO17. They observed 
that the kyphotic correction was comparable at the osteotomy site and that more 
pseudarthrosis (9 vs. 3) occurred postoperatively after a single-level PSO. They also 
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found that the SPO group underwent a significantly higher number of anterior 
surgeries compared to the PSO group (87% vs. 39%), suggesting that PSO can 
produce a more stable correction, thus not needing an anterior procedure. 
Most of the reported biomechanical studies on the PO and PSO have been 
performed on isolated or relatively short spinal segments. Scheer et al. tested 14 
spinal segments from C3 to T6 to evaluate the effect of performing a single SPO 
(involving anterior longitudinal ligament disruption and disc opening) and PSO at C7 
on the maximum primary and coupled range of motion (ROM)18. They found that the 
instrumented spinal segments with PSO were significantly stiffer during flexion-
extension and that larger rod diameters further increased the stiffness in all 
directions. Sangiorgio et al. tested 5 T1-T6 or T7-T12 cadaveric human spinal 
segments to assess the difference in the ROM between intact and 3 PO 
osteotomized segments. They found that the osteotomy procedure increased motion 
in both flexion/extension and axial rotation19. More recently, a 3D finite element 
model of the lumbar spinal segments and sacrum was developed to investigate the 
instability related to the PSO at L4, and to estimate stresses exerted on the rods with 
two different implant types (monoaxial vs. multiaxial pedicle screws)20. They found 
that the instability with a PSO was mainly in the transverse plane and that the 
location and magnitude of rod bending moment depended on screw type and rod 
contouring. To the best knowledge of the authors, the biomechanical effects of the 
PO and PSO on the instrumented spine under gravitational loadings have not yet 
been assessed systematically. 
The objective of this study was to analyze and compare the biomechanical loads 
within the spine and the instrumentation constructs in different PO and PSO 
scenarios. 
Methods 
Patients 
Seven hyperkyphotic surgical cases were selected from a single medical center 
under the Institutional Review Board approval. The inclusion criterion was a minimum 
70° preoperative T2-T12 kyphosis. Cases with neuromuscular and congenital 
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kyphosis were excluded as well as those with a main Cobb angle greater than 50°. 
Pre- and postoperative radiographs, surgical documentation, such as fusion levels, 
instrumentation configurations and construct specifications, osteotomy details, and 
surgical maneuvers, were acquired. 
The relevant patient and surgical information is presented in Table 1. The 
average preoperative T2-T12 kyphosis was 82° ± 11°. Five patients were diagnosed 
as Scheuermann kyphosis following the Sorensen criteria (minimum 5° vertebral 
wedging on at least three adjacent vertebrae21). Two patients had iatrogenic 
kyphosis, caused by previous surgery involving multilevel extensive laminectomy 
performed in the thoracic area. 
Patient-specific multi-body model 
The patient-specific 3D geometry of the spine and pelvis of the 7 cases was 
reconstructed using their preoperative calibrated coronal and lateral radiographs and 
reported 3D reconstruction techniques22, 23. In brief, anatomical landmarks were 
manually identified on each vertebra on the numerical biplanar radiographs, and their 
3D coordinates were then computed using 3D reconstruction and optimization 
algorithms22, 23. For each vertebra, a detailed vertebral geometry model was then 
transformed and adjusted to match those landmarks using a free form deformation 
technique24. 
To build the biomechanical numerical model of the spine, vertebrae and pelvis 
were modeled as rigid bodies based on the assumption that the bone deformation 
was negligible compared to the intervertebral displacement during the 
instrumentation and under gravitational loadings25. The intervertebral discs, 
ligaments and facet joints were modeled as flexible elements whose 6-dimensional 
general force-displacement properties were defined using a 6-by-6 stiffness matrix by 
adapting the reported in vitro experimental results26, 27. 
Modeling of PO and PSO techniques and spinal instrumentation 
The PO and PSO surgical procedures were modeled by modifying the geometry 
and the general load-displacement properties within the involved vertebral levels to 
represent their biomechanical effects on the spine. 
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Modeling of Ponte osteotomy 
PO performed at one level involved one functional spinal unit, which reduced the 
intervertebral stiffness and increased the range of motion (ROM). The former was 
modeled by modifying components of the intervertebral stiffness matrix to represent 
the removal of posterior bony elements and ligaments, based on the reported 
experimental results26, 28. The latter was modeled by zeroing bilaterally a posterior 
compression distance through a displacement-controlled motion (osteotomy closure). 
To do this, two planes were virtually created on the superior facets of the inferior 
vertebra with the normal represented by the local (referred to the vertebra) z-axis of 
the anatomical landmark (Fig. 1 (a)). Both superior and inferior facet landmarks were 
displaced along the local craniocaudal direction in order to set the final point-to-plane 
distance (desired posterior shortening) that was then zeroed. 
Pedicle subtraction osteotomy 
PSO can result in additional intervertebral stiffness reduction and the increase of 
the intervertebral ROM compared to PO. Two functional units at a time are affected 
by a single-level PSO, because both superior and inferior processes of the same 
vertebra are removed. The stiffness reduction effect was also modeled by modifying 
components of the intervertebral stiffness matrix based on the reported experiment 
results26, 28. The increased ROM was modeled by allowing a posterior compression to 
be performed such that the dissection plane on the upper part of the vertebra is 
parallel to the dissection plane on the lower part, as illustrated in Fig. 1 (b). To do 
this, from the rigid body of the vertebra, two new parts were created through the 
introduction of cutting planes. They represent the opposing surfaces of the bony 
excavation produced when removing a wedge of bone from the vertebral body. A 
revolute joint was introduced where the planes intersect anteriorly, thus serving as a 
hinge to close the osteotomy. The cutting planes were then brought one over the 
other through a displacement-controlled motion (osteotomy closure) to actuate the 
correction. 
Spinal instrumentation 
The shape of the rods was estimated using the calibrated lateral and 
posteroanterior radiographs taken pre- and postoperatively. The rod geometry was 
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first reconstructed using the postoperative radiographs and then adjusted to 
represent the pre-instrumentation; the deformation during the surgery that was 
estimated from the achieved deformity corrections using the pre-op radiographs. The 
resulting rods were mechanically represented as flexible beams whose diameters 
and material properties were derived from the surgical documentation (Table 1). 
Implant specifications were also derived from the surgical documentation. The 
implants were considered as single-component (transverse process hooks) or multi-
component (uni- and multi-axial screws) parts. For the multi-component type, two 
rigid bodies (notably, the head and shank of the screw) were connected through 
specific kinematic joints. The implant-vertebra relative locations were determined 
using the postoperative radiographs and similar techniques for the spinal geometric 
reconstruction. Mechanical properties of the implant-vertebra interface were modeled 
as nonlinear general 6-dimensional springs whose load-displacement behaviors were 
defined using parametric curves and in vitro tests data on instrumented vertebrae of 
cadaveric spines25. 
Surgery instrumentation simulation 
Upon the modeling of the deformed spine, osteotomy procedure and the 
placement of the implants and their connection to their anchoring vertebrae, 
boundary conditions were applied: the pelvis was fixed and T1 could translate along 
the global craniocaudal axis as well as rotate in all directions (only translations in the 
transverse plane were blocked). 
Instrumentation steps were then simulated in the following order: 
i. Proximal rod anchoring: proximal ends of both rods were engaged into the 
transverse process hook or pedicle screw head saddles, one implant at a 
time. A cylindrical joint was created between the rod and the implants; 
ii. Proximal rod tightening: the cylindrical joints were replaced with fixed 
joints; 
iii. Rod cantilever maneuver: the cantilever maneuver was modeled by 
applying and gradually increasing a closing force between the rod and the 
distal implants, progressively from the proximal toward the distal end; 
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iv. Posterior compression at the osteotomy levels: compression forces were 
applied and gradually increased between the adjacent implants until the 
compression distance allowed by the PO was achieved or the two 
dissection planes of the PSO became parallel; 
v. Rod tightening: fixed joints were modeled between the rods and the 
implants. 
To assess forces within the instrumented spine with the patient in a standing 
position, gravitational loadings were simulated. This was done by applying to each 
vertebra a gravitational force component whose magnitude was specifically 
proportional to the body weight of the vertebral section, as reported in Pearsall’s 
anthropometric model29 (Table 2). The application point was positioned anteriorly30, 31 
with respect to the vertebral center of mass as reported in Table 2. 
Alternative surgical strategies with osteotomies and statistical analysis 
Three alternative surgical strategies with different osteotomy types and number 
of levels were simulated: 
• Single-level PSO at the apical vertebra, 
• 3-level PO at the three apical vertebrae, and 
• 6-level PO performed three levels above and below the apex. 
Each strategy was simulated on every patient and the resulting T2-T12 kyphosis 
was always ±5° compared to the actual postoperative T2-T12 kyphosis. 
In this study the osteotomy site was defined as all the vertebral levels within the 
most cephalad and caudad vertebrae of the 6-level PO strategy. The three strategies 
were then compared in terms of three biomechanical indices: the spinal compressive 
force (downward force perpendicular to the plateau of the superior vertebra), the 
implant-vertebra resultant force, and the internal rod resultant moment at the 
osteotomy site at the end of each simulation. 
A repeated measures (rANOVA) ANOVA test was performed on the average and 
maximum values of the three biomechanical indices. The rANOVA is a one-way 
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ANOVA test applied when the cases on which the within-subjects strategy is tested 
are interrelated. The statistical analysis was conducted with Statistica 10 software 
(StatSoft, Tulsa, OK) with a level of significance set at α = 0.05 (5%). 
Results 
The maximum difference between the actual postoperative and simulated 
kyphosis (measured between T2 and T12) was 5° (ranging from -4° to +5° among the 
7 simulated cases), as shown in Table 3. The average correction of the kyphotic 
angle with each strategy was: 16° for a single-level PSO, 17° for 3-level PO and 16° 
for 6-level PO. 
Variance analysis was performed to determine which biomechanical index was 
correlated to the osteotomy strategy (Table 4). The maximum implant forces were 
430 N on the left side and 445 N on the right side in the single-level PSO, 473 N (left) 
and 446 N (right) for 3-level PO, 428 N (left) and 432 N (right) for 6-level PO. There 
was no significant difference (p-values > 0.05, Table 4). Furthermore, Fig. 2 (a) and 
(b) show that the implant-vertebra forces do not seem to be correlated to the 
osteotomy strategies. Similarly, as reported in Table 4, the maximum internal rod 
moments are very close for a single-level PSO (17 Nm (L), 16 Nm (R)), 3 PO (17 Nm 
(L), 16 Nm (R)) and 6 PO (18 Nm (L), 17 Nm (R)). Even for the maximum rod 
moment, no strategy-related pattern was present (Fig. 2 (c) and (d)). It was found 
that maximum implant-vertebra forces and maximum internal rod moments were 
mostly at or near the osteotomy vertebral levels (60% and 81% of the cases, 
respectively). 
The mean spinal compressive forces computed for the three surgical strategies 
at the osteotomy site were 311 N for the single-level PSO, 440 N for the 3-level PO 
and 366 N for the 6-level PO. Every pair of strategies was statistically different (p < 
0.05, as shown in Fig. 2 (e)). In particular, the 3-level PO increased the average 
spinal compressive loads by 42% compared to the single-level PSO and 20% to the 
6-level PO, and the 6-level PO increased them by 18% compared to the single-level 
PSO. 
114 
 
Discussion 
The developed model allowed the assessment of the biomechanical effects of the 
PO and PSO in spinal instrumentation for kyphotic deformity treatment. For all the 
cases, the maximum difference between the actual and simulated postoperative T2-
T12 was lower than the inter- and intra-observer measurement variability32. 
Simulation results showed that multiple level PO can provide similar kyphotic 
correction than single-level PSO, which agreed with the reported study (1° 
difference)17. 
Neither the implant force nor the moment exerted on the rods is statistically 
different among the three simulated strategies, resulting in an equal potential risk of 
instrumentation breakage for a single PSO and multiple Ponte osteotomies. Despite 
the fact that failure rates reported in the literature seem to be higher for the PSO 
technique compared to multiple PO6, 12-15, some considerations are mandatory. First 
of all, the published studies on PSO mostly refer to the osteotomy performed at the 
lumbar levels to address positive fixed sagittal imbalance14, 15, 20. Even though PSO 
can be safely performed at thoracic levels11, 33, little has been published on its 
biomechanics. Furthermore, one should keep in mind that rod curvature in the 
thoracic area is less pronounced compared to the lumbar region. Physiologic thoracic 
kyphosis is indeed normally inferior to lumbar lordosis. Moreover, osteotomies 
performed in the thoracic area are used to correct segmental deformities (type I 
sagittal imbalance) and are less effective in modifying the global sagittal alignment 
compared with lumbar osteotomies (type II sagittal imbalance)11. As rods in the 
thoracic region are contoured with lower curvature than in the lumbar region, less 
plastic deformation is involved in the preoperative rod contouring, involving less 
degradation of their fatigue life, and thus implying reduced risk of breakage16. Thus 
the results of this study do not seem to contradict what is reported in the literature, 
given the limited knowledge on thoracic PSO biomechanics. Lastly, a high standard 
deviation was found for both implant forces and rod moments, suggesting large 
differences among the seven hyperkyphotic cases simulated. Nevertheless, the 
results show that no strategy-related trend is present, so the strategy producing less 
overstressing in the instrumentation is patient-specific and should be evaluated case 
by case. 
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The maximum implant forces were found at the osteotomy site in 60% of the 
simulations and similarly did the highest rod internal moments (at the osteotomy site 
in 81% of the cases). This increase of stress on the instrumentation constructs at the 
osteotomy site could be explained by the fact that osteotomies are performed at or 
around the apex of the kyphotic deformity, where the gravity force has the longest 
lever arm on the rod and spinal segment. 
Significant differences were found in terms of spinal compressive loads among 
the three simulated strategies. This means that, for an equivalent global kyphotic 
curve, the vertebral segments are differently compressed at the osteotomy site. In 
particular, this difference is due to both different forces applied during surgery and a 
different postoperative local shape of the spine. 
One of the limitations in the developed model was the absence of soft tissues 
such as muscles to contribute to the stability of the patient in the upright position, 
which could potentially influence the load distribution between the spine and 
instrumentation. The estimation of the rod shape, position and orientation of the 
implants, 3D reconstructed geometry, and the osteotomized spine stiffness could 
have introduced additional source of variability in the model response. A sensitivity 
study on the aforementioned parameters was conducted to assess the influence of 
these limitations. It showed that the variability of rod contour (± 10°), implants 
position (± 3mm) and trajectory (± 5°) and the reduction of stiffness at the 
osteotomized levels (± 25%) do not affect the conclusions of this work, especially 
because the variance analysis was done in a comparative manner to assess the 
relative influence of the tested scenarios. 
Conclusion 
Under gravitational loads in the erect posture, the forces exerted on implant-
vertebra connections and the rods were higher at the osteotomy site than in the rest 
of the spine, but did not significantly differ among the simulated strategies. A single-
level PSO produced a lower compressive force in the spine, when compared to 
multiple Ponte osteotomies performed in three or six levels, but there was no 
significant difference in terms of forces and moments in the instrumentation between 
the three tested osteotomy scenarios. In further studies, the developed model could 
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serve to address different spinal pathologies treated with osteotomies as well as to 
test various instrumentation constructs in order to minimize the stresses, thus 
reducing the failure risk and the revision surgery rate. 
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Table 1 - Patient and instrumentation data 
Case Age at surgery Sex Weight Diagnosis 
PREOP T2-
T12 kyphosis 
Levels 
instrumented Rods 
P1 17 yrs M 62.2 Kg Scheuermann’s kyphosis 84° T2-L1 (12) 
Cobalt-Chrome 
D = 5.00 mm 
P2 12 yrs F 57.6 Kg Post-laminectomy kyphosis 74° T2-L2 (13) 
Cobalt-Chrome 
D = 5.00 mm 
P3 16 yrs M 98.4 Kg Scheuermann’s kyphosis 70° T2-L1 (12) 
Titanium 
D = 6.35 mm 
P4 14 yrs M 57.8 Kg Post-laminectomy kyphosis 95° T3-L2 (12) 
Cobalt-Chrome 
D = 5.00 mm 
P5 17 yrs M 98.4 Kg Scheuermann’s kyphosis 76° T1-L2 (14) 
Cobalt-Chrome 
D = 6.35 mm 
P6 19 yrs M 41.5 Kg Scheuermann’s kyphosis 97° T2-L2 (13) 
Cobalt-Chrome 
D = 5.00 mm 
P7 19 yrs M 62.3 Kg Scheuermann’s kyphosis 77° T2-L2 (13) 
Cobalt-Chrome 
D = 6.35 mm 
 
Table 2 - Gravitational force modeling 
Level Gravitational load expressed as % of the patient’s weight29 
Anterior translation (mm) of the force 
application point with respect to the 
vertebral center of mass30, 31 
Head, arms and T1 20.9 8.66 
T2 1.1 13.35 
T3 1.4 17.45 
T4 1.3 20.97 
T5 1.3 23.91 
T6 1.3 26.26 
T7 1.4 28.04 
T8 1.5 29.23 
T9 1.6 29.84 
T10 2.0 29.87 
T11 2.1 29.32 
T12 2.5 28.18 
L1 2.4 26.46 
L2 2.4 24.16 
L3 2.3 21.27 
L4 2.6 17.81 
L5 2.6 13.76 
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Table 3 - Simulation results for T2-T12 kyphosis and difference between the 
actual postoperative and simulated kyphosis in parentheses 
Case Actual PREOP Actual POSTOP Simulated PSO Simulated 3 PO Simulated 6 PO 
P1 84° 66° 67° (-1°) 67° (-1°) 67° (-1°) 
P2 74° 67° 66° (+1°) 65° (+2°) 65° (+2°) 
P3 70° 51° 47° (+4°) 46° (+5°) 52° (-1°) 
P4 95° 83° 84° (-1°) 86° (-3°) 86° (-3°) 
P5 76° 61° 65° (-4°) 64° (-3°) 64° (-3°) 
P6 97° 71° 68° (+3°) 67° (+4°) 67° (+4°) 
P7 77° 58° 62° (-4°) 59° (-1°) 60° (-2°) 
 
Table 4 - Average and maximum values of instrumentation variables (p > 0.05) 
 
S
im
ul
at
ed
 
st
ra
te
gy
 Average Maximum 
Left Right Left Right 
Im
pl
an
t f
or
ce
 [N
] PSO 220 272 430 445 
3 PO 251 289 473 446 
6 PO 226 268 428 432 
R
od
 m
om
en
t [
N
m
] 
PSO 10 11 17 16 
3 PO 10 10 17 16 
6 PO 10 11 18 17 
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Figure A.1: Modelization of (a) Ponte Osteotomy and (b) Pedicle Subtraction Osteotomy 
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Figure A.2: Mean ± 0.95 confidence interval whisker plots (left) and patient-based trends (right) 
of maximum (a) Implant force (left side), (b) Implant force (right side), (c) Rod moment (left side), 
(d) Rod moment (right side) and (e) mean Spinal compressive force 
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ANNEXE B – RADIOGRAPHIES PRÉOPÉRATOIRES ET 
POSTOPÉRATOIRES DES CAS CYPHOTIQUES SÉLÉCTIONNÉS POUR 
L’ÉTUDE 
 
Les radiographies postéro-antérieures et latérales, pré- et postopératoires, des sept cas 
sélectionnés pour cette étude sont présentées dans cette annexe. 
Cas 1 - Garçon, 17 ans 
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Cas 2 - Fille, 12 ans 
	   	   	   	  
 
Cas 3 - Garçon, 16 ans 
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Cas 4 - Garçon, 14 ans 
	   	   	   	  
 
Cas 5 - Garçon, 17 ans 
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Cas 6 - Garçon, 19 ans 
	   	   	   	  
 
Cas 7 - Garçon, 19 ans 
	   	   	   	  
 
 
 
